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Jednou z možných cest léčby nemocí dýchacího ústrojí je použití léku ve formě aerosolu. Jedná 
se o neinvazivní a rychlý způsob jak dopravit lék do požadované části tracheobronchiálního 
stromu nebo do krevního oběhu. Ačkoliv se metoda dávkování léků pomocí inhalátorů a 
nebulizérů používá již delší dobu, stále se řeší otázka účinnosti této metody. Značná část takto 
dopravovaných léků se nedostane do svého zamýšleného cíle a deponuje v oblastech, kde 
jejich působení nevyžadujeme. Cílem této práce je pomoci k řešení otázky průchodnosti 
monodispersního, homogenního aerosolu obsahujícího částice mikronových velikostí skrze 
horní část dýchacích cest. 
Tato práce byla vypracována s využitím numerických simulací provedených metodou 
konečných objemů v programu na bázi výpočtové mechaniky kontinua. Turbulence byla 
modelována metodou Reynoldsova středování Navier – Stokesových rovnic s využitím 
dvourovnicového modelu k-omega SST. Výsledkem práce je analýza proudění během dvou 
zvolených dýchacích režimů s ohledem na stacionární i cyklický průběh proudění a jejich 
porovnání s experimenty na totožných geometriích. Dále byla provedena rešerše 
zjednodušených modelů plic a jejich geometrie použita při výpočtu distribuce vzduchu 
v modelu dýchacích cest. V závěru práce je pak proveden výpočet depozice aerosolu a 

































One of approaches in treatment of respiratory system diseases is the use of drug particles 
suspended in air in the form of aerosol. It is a fast and non-invasive method for the delivery of 
medicine into tracheobronchial tree or bloodstream. Although the method of the medication 
dosage by means of inhalers or nebulizers is well known, the effectiveness of that approach is 
still an actual issue. A significant amount of drugs delivered with the use of the medication 
dosage never reaches its primary destination and the drugs deposit in antecendent areas of 
respiratory tract where their presence is not required. This thesis deals with a problem of the 
passage of monodisperse homogenous aerosol with micron-size particles through the upper 
parts of the respiratory tract. 
This work was created with the use of numerical simulations carried out by means of the finite 
volume method in the commercial code based on computational fluid dynamics. Turbulence 
was modelled using the Reynolds averaged Navier–Stokes equations with the two-equation 
eddy viscosity k-omega SST model. The main output of the thesis is the analysis of airflow in 
two respiratory regimes. Stationary and cyclic cases of the flow behaviour were considered 
and the validation of simulated results with experiments performed on similar geometries was 
carried out. Furthermore, the review of simplified lung models and their geometries was made 
and the acquired results were used for the calculation of air distribution in the respiratory 
tract. The last part of the thesis deals with the calculation of particle deposition and with the 
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Dýchání je pro každého člověka přirozená činnost, která umožňuje okysličení krve a tím 
zaručuje zachování životně důležitých procesů. Při každém nádechu se však do lidského 
organismu mohou dostat látky, jejichž přítomnost ovlivňuje chod tohoto systému a to jak 
pozitivním tak negativním způsobem. Například vzduch, který vdechujeme při procházce po 
městě či přírodě, může být nasycen množstvím aerosolů pocházejících z velkého spektra 
zdrojů, ať už jde o škodliviny produkované průmyslem, automobilovou dopravou, či samotnou 
přírodou. Vdechování těchto látek nejde v mnoha případech úplně zabránit či nějakým 
způsobem zredukovat, ale i pouhá znalost dopadu těchto látek na zdraví člověka může 
napomoci při obraně proti nim. Když člověk pochopí, jakým způsobem se chová vzduch 
proudící lidským dýchacím ústrojím a porozumí faktorům, které jeho proudění ovlivňují, bude 
se moci proti škodlivinám v ovzduší lépe bránit. Tyto znalosti lze také využít v oblasti medicíny, 
kde mohou být nápomocny při cílené dodávce léku do požadované části dýchacího traktu. 
Dávkování léků pomocí lékařských inhalátorů představuje neinvazivní, bezbolestný a poměrně 
rychlý způsob léčby, jejímuž rozšíření brání především malá účinnost, kdy se velké množství 
vdechnutého léku nedostane až do plicních sklípků, kde by mohl být dále předán do krevního 
oběhu. Možnost určit parametry částic aerosolu, který se v největším počtu dostane do 
krevního oběhu, nebo do konkrétní oblasti plic, kde jej požadujeme, je tudíž vysoce žádána.  
Vliv na chování vdechované částice mají především: rychlost proudění vzduchu, kterým je 
částice unášena, její tvar, velikost a materiál, ze kterého se skládá. Také zde působí externí 
vlivy, jako třeba tvar dýchacích cest, nebo odtržení proudu při přechodu z nádechu k výdechu, 
které také ovlivňují trasu a depozici částice.  
Cílem této práce bylo za pomoci numerických simulací a s podporou dat z experimentálních 
měření zhodnotit chování aerosolu při průchodu lidským dýchacím ústrojím a využít při tom 
postupu, který by co nejrealističtěji zohledňoval chování tohoto prostředí. Díky rozvoji 
v oblasti počítačového hardwaru, skenovací a vizualizační techniky je možné vytvořit na 
základě této práce metodiku, která by umožnila vytvořit aerosol obsahující lék pro konkrétního 
pacienta, s konkrétním onemocněním a zvýšit tak účinnost jeho léčby. Tento cíl je velice 
složitý, neboť dýchací trakt představuje velice rozlehlý systém kanálů, ve kterých vlivem 
častého dělení dýchacích cest dochází ke snižování dimenze jednotlivých kanálů a proudění 
zde nabývá velkého rozsahu Reynoldsových čísel. Dále je velice těžké modelovat chování 
celého systému, neboť současná vizualizační technika nedosahuje dostatečné přesnosti pro 
pořízení snímků celých plic a proto bylo nutné volit určitá opatření, která by těmto omezením 
předešla.  
Výzkumem proudění a depozice aerosolů v dýchacím ústrojí člověka pomocí numerických 
metod se v zahraničí zabývá řada pracovišť, avšak v České republice se jedná o projekt svým 
rozsahem ojedinělý, navíc jde o projekt podepřený daty z experimentů na realistických 












2. TEORETICKÉ ZÁKLADY 
2.1. Anatomie dýchacích cest 
Z hlediska anatomie je dýchání zajištěno primárně pomocí dýchacích cest a dýchacího svalstva 
[1, 2]. Dle [2] „Dýchací cesty představují vyztužené trubice, kterými proudí při dýchání vzduch 
(při inspiraci směrem dovnitř k plícím, při exspiraci směrem ven).“ Dýchací soustava (Obr. 1) 
je většinou popisována pro případ, kdy je nádech iniciován nosní dutinou, avšak v případě 
dávkování aerosolu je nutné zahrnout i část trávící soustavy, poněvadž velká část aerosolů se 
do lidského organismu dostane skrze ústní dutinu, která je součástí právě této soustavy. V 
prostřední části hltanu dochází ke křížení dýchacích cest s cestami polykacími. Toto křížení 
rozděluje dýchací cesty na horní cesty dýchací a dolní cesty dýchací. Dolní cesty dýchací poté 
dále ústí do plic, kde probíhá ventilace vzduchu za účelem okysličování krve. Tato kapitola se 
proto věnuje anatomickému popisu čtyř hlavních částí, které mají vliv na transport a depozici 
aerosolu v dýchacím ústrojí člověka. Kromě horních respektive dolních cest dýchacích a plic je 
jimi trávicí ústrojí od ústní dutiny po hltan. 
 
 




2.1.1. Horní cesty dýchací 
Vzduch vstupuje do horních cest dýchacích skrze nos a vstupuje tak do dutiny nosní (cavum 
nasi). Ta je rozdělena na cavum nasi vestibulum a cavum nasi proprium. Cavum nasi 
vestibulum představuje vstupní část do dutiny nosní a je vystlána kůží, zatímco cavum nasi 
proprium je vystláno sliznicí. Nosní dutina poté přechází do hltanu (pharynx). Na Obr. 2 se 
nachází řez hlavou s latinským popisem horních cest dýchacích a části trávicího ústrojí. [2, 4] 
 
 
Obr. 2 Horní cesty dýchací. Zdroj [4] 
2.1.2. Trávicí ústrojí 
Na dýchání se podílí také část trávicího ústrojí, složená z ústní dutiny (cavitas oris) a hltanu. 
Ústní dutina primárně slouží k příjmu a přípravě potravy pro trávení, ale také jako pomocná 
dýchací cesta. Dutina ústní má nepravidelný tvar a je ohraničena rty, které uzavírají štěrbinu 
ústní, po stranách tvářemi, nahoře patrem (palatum) a dole spodinou ústní dutiny, jejíž 
součástí je jazyk. Zadní stěna dutiny ústní není vytvořena, neboť zde dutina ústní přechází 




trubice, která nahoře navazuje na dutinu nosní a ústní a kaudálně přechází do jícnu“ [2]. V 
hltanu tedy dochází ke křížení trávicí soustavy a dýchacích cest a dá se tak rozdělit na tři části. 
První část hltanu, zvaná nosohltan, je nejprostornější ze všech a nachází se zde spojení s 
dutinou nosní. V prostřední části je pomocí hltanové úžiny napojena dutina ústní a v dolní části 
hltanu (hrtanový oddíl) vchody do jícnu a hrtanu (larynx), který je chráněn hrtanovou 
příklopkou (epiglottis). V oblasti nosohltanu se nachází sliznice obsahující řasinkový epitel, 
který se stará o odvod vdechnutých nečistot. [2]  
2.1.3. Dolní cesty dýchací 
Prvním oddílem dolních cest dýchacích je hrtan. Hrtan má tvar trojbokého jehlanu, 
obráceného základnou směrem nahoru, leží pod hltanem a je viditelný pod kůží na krku. 
Podkladem hrtanu jsou chrupavky (cartilago) spojené vzájemně pohyblivě pomocí kloubů a 
vazů. Prostor, který hrtan ohraničuje, se nazývá hrtanová dutina (cavum laryngis). Ta obsahuje 
sliznici a je pokryta řasinkovým epitelem, kvůli odvodu drobných nečistot. Hrtanová dutina 
navazuje na hltan a směrem dolů pokračuje do průdušnice (trachea). Prostřední oddíl hrtanu, 
tzv. glottis, je zúžená část obsahující hlasivky. Díky tomu se hrtan podílí nejen na dopravě 
vzduchu do plic a z plic, ale také na tvorbě hlasu, který je vytvářen kmitáním hlasových vazů 
během výdechu. Tyto vazy jsou během dýchání v tzv. respirační poloze, kdy jsou plně otevřené 
a nebrání vzduchu proudícímu do průdušnice. 
Průdušnice (trachea) je kanál o průřezu přibližně 2,5 cm2 [1], který spojuje hrtan s plícemi. Její 
stěna je vystlána 15 – 20 chrupavkami podkovovitého tvaru, které jsou vzájemně spojeny 
vazivem. Průdušnice taktéž obsahuje řasinkový epitel, který se vyskytuje až po průdušky. Na 
konci se průdušnice dělí na dva hlavní bronchy. Tomuto rozdělení se obecně říká bifurkace. Na 
dně bifurkace se nachází nahoru obrácená strana, tzv. carina, která určuje rozdělení na levou 
a pravou stranu plic (v případě bifurkace v průdušnici) do které vedou průdušky (bronchi). 
Dle [2] „Průdušky představují bohatě rozvětvenou periferní část dolních cest dýchacích, která 
je převážně uložena v plících“. První dvě průdušky (bronchi principales) mají po rozdělení 
průdušnice charakteristický tvar, kdy pravá průduška je kratší, širší a má strmější průběh, 
zatímco levá průduška je delší, užší a má spíše horizontální průběh. Bronchi principales se dále 
dělí na bronchi lobares (části které vedou do plicních laloků, obvykle 3 vpravo a 2 vlevo) a dále 
na bronchi segmentales, které ventilují konkrétní plicní laloky. Tento fakt lze vidět na Obr. 3, 
který představuje část průdušnice, průdušek a bronchiální strom, který utváří plíce. 
2.1.4. Plíce 
V plicích (pulmo) se uskutečňuje výměna dýchacích plynů mezi vzduchem a krví. Jedná se o 
párový orgán, který má „tvar poloviny komolého kužele s tupým hrotem a oploštělou mediální 
stěnou“ (citace Páč). Jejich výška je 20 – 24 cm, plicní tkáň je houbovitá, měkká a pružná. 
Základem plic (Obr. 3) je bronchiální strom, který se větví v přibližně 23 generacích. Průdušky 
do velikosti 1 mm (vnitřní průměr) jsou vyztuženy chrupavkami. Menší průdušky se skládají z 
buněk hladké svaloviny. Závěrečný úsek bronchiálního stromu tvoří tzv. průdušinky 
(bronchioli). Ze stěny průdušinek se postupně vyčleňují plicní sklípky (alveoli pulmonis) a v 






Obr. 3 Plíce. [5]  
Spodní část plic je napojena na bránici a vrchní část vystupuje do oblasti krku. Uspořádání levé 
a pravé strany plic je rozdílné, protože plíce obklopují srdce. Na levé straně plic je otisk srdce 
výraznější než na pravé straně. Levá strana plic má také obvykle pouze dva plicní laloky, 
zatímco pravá obsahuje laloky tři. Toto rozdělení je patrné díky zřetelným zářezům na povrchu 
plic. Plicní laloky jsou dále rozděleny na menší jednotky, které se nazývají segmenty plicní. 
Každý z těchto segmentů je zásobován vzduchem pomocí jedné centrální průdušky tzv. 
bronchus segmentalis. Struktura plic, na které je vidět napojení krevního oběhu na dýchací 
trakt je na Obr. 4.  
 
 






2.2. Fyziologie dýchání 
Termín respirace neboli dýchání zahrnuje dva procesy, které je nutné odlišit. První se nazývá 
zevní respirace a zahrnuje dodávku O2 a odvod CO2 mezi okolním prostředím a lidským 
organismem. Druhý proces se nazývá vnitřní respirace a je jím myšlen přenos O2 a CO2 mezi 
vzduchem a krevním oběhem, ke kterému dochází v kapilárách alveol. Jelikož je téma této 
práce zaměřeno pouze na proudění vzduchu v plicích, je tato kapitola věnována pouze zevní 
respiraci. 
Z hlediska fyziologie se dýchací systém může rozdělit na dvě části: Orgán, který umožňuje 
výměnu plynů a mechanismus, který ho ventiluje. Tímto orgánem jsou myšleny plíce a 
mechanismem je soustava hrudní stěny a dýchacích svalů, jejichž pohybem dochází k rozpínání 
a smršťování bronchiálního stromu, což vede ke změně tlakových poměrů uvnitř plic a 
umožňuje proudění vzduchu dovnitř a vně plic. Dle literatury [1, 6], zdravý člověk v klidovém 
režimu dýchá přibližně 12-16krát za minutu a při každém nádechu vdechne asi 0,5 l vzduchu 
což odpovídá normálnímu dechovému objemu, což v součtu udává 6-8 l/min. Část z tohoto 
množství se však k alveolám nikdy nedostane, poněvadž zůstane nevyužita v tzv. mrtvém 
prostoru a dle [1] se vdechováním vzduchu dostane do krve pouze 0,2 l O2.  
2.2.1. Dýchací cyklus 
Mezi plícemi a vnitřní stěnou hrudníku se nachází pleura. Jedná se o prostor vyplněný 
tekutinou, ve kterém je tlak menší než atmosférický, což zajišťuje plynulý pohyb (skluz) mezi 
plícemi a hrudní stěnou a zároveň zabraňuje vzájemnému odtržení těchto částí, jelikož plíce 
mají za normálního stavu tendenci se zmenšovat, zatímco hrudní stěny působí opačným 
směrem. Díky přítomnosti pleury a podtlaku v ní však nastává rovnováha. 
 
 
Obr. 5 Svaly, podílející se na dýchání. Zdroj [6] 
Nádech je aktivní děj, při kterém dochází ke kontrakci vdechových svalů, což má za následek 
zvětšení objemu hrudníku. Při této činnosti jsou zapojeny dva druhy svalů. Prvním svalem je 
bránice, která se při vdechu stahuje (oplošťuje) a tím roztahuje plíce ve svislém směru. Druhým 
svalem (skupinou svalů) jsou mezižeberní svaly, které svým působením roztáhnou hrudník, na 
který jsou pomocí pleury vázány plíce a tím dojde ke zvětšení objemu plic i ve vodorovném 
směru. Díky tomuto zvětšení objemu se v plicích vytvoří podtlak, což způsobí proudění 
vzduchu do plic. Na konci nádechu již nelze překonat elastickou sílu vyvolanou tendencí plic 




vyvolaný elasticitou a tíhou plic, díky které se plíce vrací do původního rovnovážného stavu. V 
některých případech, například při zesíleném výdechu jsou zapojeny svaly břišní stěny, které 
pomohou bránici v pohybu nahoru. V tomto případě může tlak uvnitř pleury nabývat kladných 
hodnot. Přehled svalů, které se podílejí na dýchání a jejich činnosti je na Obr. 5. [1, 6] 
2.2.2. Plicní objemy 
Při každém nádechu se do plic dostane určité množství vzduchu, které je závislé na síle 
nádechu a stavu plic. V plicích lze stanovit velké množství objemů, které mohou být ukazateli 
při stanovení kondice tohoto orgánu a zároveň pomohou s informací, jakým způsobem je krev 
okysličována. Tyto objemy jsou následující: 
 
Dechový objem (TV) – označuje množství vzduchu, které je vdechnuto při klidovém nádechu. 
Inspirační rezervní objem (IRV) – množství vzduchu, který může být ještě vdechnut po běžném 
nádechu. 
Exspirační rezervní objem (ERV) – vzduch, který je možné vydechnou při maximálním možném 
úsilí. 
Reziduální objem (RV) – množství vzduchu, které zůstane v plicích po maximálním možném 
vydechnutí. 
Vitální kapacita (VC) – jedná se o množství vzduchu, které může být vydechnuto po 
maximálním nádechu, neboli součet TV + IRV + ERV. 
Funkční reziduální kapacita (FRC) – tímto pojmem se označuje součet exspiračního rezervního 
vzduchu a reziduálního objemu a představuje vlastně objem vzduchu v plicích po normálním 
klidném výdechu, neboli objem plic v klidové poloze. 
 
Z hlediska této práce je především důležitá znalost dechového objemu a funkční reziduální 
kapacity, které nám dávají informaci o objemu plic a množství vzduchu, které do nich proudí. 
 
 
Obr. 6 Plicní objemy. Zdroj [6] 
Na Obr. 6 jsou zobrazeny vztahy mezi jednotlivými plicními objemy. Hodnoty těchto objemů 
(kromě reziduálního objemu) lze měřit pomocí spirometru. Jedná se o zařízení, které se skládá 
z nádoby, do níž je vložen zvon utěsněný vodním pláštěm, z tohoto uzavřeného prostoru vede 
hadička, do které dýchá testovaná osoba. Zvon je v rovnováze se závažím, na kterém je 




této soustavě, která je zapisována do spirografu. Hodnota reziduálního objemu a z ní 
vycházející hodnota funkční reziduální kapacity se nedá změřit pomocí spirometru a jsou 
stanovovány nepřímo, metodou zřeďování testovacího plynu, nebo pomocí celotělové 
pletyzmografie. [6] 
2.2.3. Mrtvý prostor a nerovnoměrná ventilace 
K výměně plynů mezi vzduchem a krví dochází jen v konečných částech dýchacích cest (17 – 
23. generace) avšak v celé dýchací soustavě se vyskytuje určité množství vzduchu, které se na 
výměně dýchacích plynů nepodílí. Tento vzduch vyplňuje tzv. mrtvý prostor a u dospělého 
muže má za následek, že pouze 0,35 l z vdechnutých 0,5 l vzduchu se podílí na dodávce 02 do 
krve [1]. A naopak při výdechu, je nejdříve vydechnuto 0,15 l vzduchu a poté následuje 0,35 l 
vzduchu, který z krve odvádí CO2. 
Při nádechu také dochází k nerovnoměrné distribuci vzduchu do různých částí plic. Toto je 
způsobeno nesymetrií plic, kdy pravá strana plic obsahuje tři plicní laloky, zatímco levá strana 
pouze dva, což je způsobeno přítomností srdce v této části. Ve vzpřímené poloze, je také 
ventilace na jednotku objemu větší při bázi plic, než v plicních hrotech, což je způsobeno 
menším podtlakem na bázi plic než v plicních hrotech. [1] 
2.3. Morfologie plic 
Morfologie je obor biologie, který se zabývá vnější stavbou orgánů. Popsáním morfologie 
dýchacích cest se zabývala řada vědců a vědeckých týmů [7–9]. Tato kapitola se zabývá 
popisem nejběžnějších a při studiích transportu a depozice nejčastěji používaných modelů plic. 
V roce 1963 zveřejnil Ewald R. Weibel svou studii [7], 
ve které se zabývá popisem geometrických vlastností 
plic. Za tímto účelem vypreparoval lidské plíce a 
kompletně zanalyzoval jejich geometrické vlastnosti od 
trachey po alveoly. Tyto hodnoty, jako například 
průměry a délky větví nebo počet generací větvení 
bronchiálního stromu poté statisticky zpracoval a 
vytvořil dva modely. První model, tzv. „A“ model plic, 
je symetrický a vyjadřuje pravidelné vlastnosti plic. V 
každé generaci se mateřská větev rozděluje na dvě 
dceřiné větve menšího průměru, které svírají s osou 
mateřské větve shodný úhel. Tento model začíná 
tracheou, která je označena jako nultá generace 
větvení, až do 23. generace větvení, což jsou plicní 
sklípky. Plíce jsou zde rozděleny na dvě hlavní zóny 
(Obr. 7), konduktivní a respirační. Za konduktivní zónu 
je považována oblast od trachey do sedmnácté 
generace, v této oblasti se nacházejí průdušky a průdušinky. Od sedmnácté generace se na 
větvích začínají vyskytovat plicní váčky a plicní model končí plicními sklípky v 23. generaci. 
Druhý model („B“ model plic) se zabývá nepravidelnostmi ve větvení bronchiálního stromu. O 
něco realističtější přístup k popisu plic se pokusili v roce 1967 Horsfield a Cumming ve své práci 
[9], kde na rozdíl od Weibela uvažují s nesymetrickým větvením modelu, kdy je zohledněna 




pozice srdce a rozdílný počet plicních laloků na pravé a levé straně plic. Tento model má 25 
generací a rozdílné číslování proti Weibelovu modelu. Další, často používaný model zveřejnili 
ve své studii Raabe a kol. [8]. Jejich práce zahrnuje měření průměrů a délek větví, gravitačních 
úhlů a úhlů větvení u bronchiálního stromu od trachey do 25. generace větvení. Výše 
jmenované modely neposkytují informace o specifikách v anatomii samostatných větví. 
Jednou z prvních cest jak získat tvarově věrný model dýchacího ústrojí bylo vypreparovat jej z 
mrtvoly a vytvořit odlitek. Tímto způsobem vytvořili model například Zhou a Cheng [10]. Z 
odlitku poté vytvořili silikonový model, který využili při dalších měřeních. V dnešní době je díky 
pokroku zobrazovacích metod možné vytvořit věrnou počítačovou kopii plic pomocí 
počítačové tomografie nebo magnetické rezonance. Těmto metodám se věnuje na University 
of Iowa tým okolo E.A. Hoffmana s cílem popsat kompletní morfologii plic [11]. 
2.4.  Počítačové modelování 
Výpočty v rámci této práce byly provedeny v programu Star-CCM+ což je tzv. CFD 
(Computational Fluid Dynamics neboli výpočtová mechanika tekutin) kód, který pomocí 
numerických metod řeší parciální diferenciální rovnice popisující pohyb tekutin. Jedná se o 
komerční software umožňující řešení širokého spektra jevů spojených s mechanikou tekutin 
jako například: Přenos tepla, chemické reakce, turbulence, aeroakustika, vzájemné působení 
mezi tekutinou a pevnou látkou, Eulerovská/Lagrangeovská metoda popisu pohybu a jiné. V 
této práci je řešič využit především pro výpočty případů, kdy jde o laminární nebo turbulentní 
proudění tekutiny spojené s vícefázovým (vzduch + pevné částice) prouděním popsaným 
Lagrangeovskou metodou. Jelikož je CFD v dnešní době v inženýrských aplikacích velmi častou 
metodou, je v této kapitole uveden pouze základní popis principů a modelů použitých v rámci 
práce. Podrobnější informace lze získat ze zdrojů zaměřených k výuce CFD např. [12–15]. 
2.4.1. CFD kód 
Jedná se o kód, který pomocí numerických algoritmů řeší problémy spojené s mechanikou 
tekutin. Většina komerčních softwarů se skládá ze tří následujících částí [13].  
 
Preprocesor - jeho účelem je definování domény pomocí načtení počítačové geometrie řešené 
oblasti a na ní vytvoření výpočetní sítě. K této síti jsou přiřazeny fyzikální jevy, které se v rámci 
domény budou řešit, vlastnosti kontinua obsaženého v síti a jsou definovány počáteční a 
okrajové podmínky potřebné ke správnému řešení diferenciálních rovnic. Program Star-CCM+ 
nabízí integrovaný generátor povrchové a objemové sítě, který byl pro potřeby výzkumu 
využit, avšak existují i externí generátory jako například ICEM, GAMBIT atd. 
 
Řešič – Jeho prací je na základě nastavených okrajových a počátečních podmínek řešit zadanou 
soustavu diferenciálních rovnic. V případě programu Star-CCM+ jsou diferenciální rovnice 
diskretizovány metodou konečných objemů. 
 
Postprocesor – Výsledná data zpracovaná řešičem je pro potřeby vyhodnocení nutné 
vizualizovat a zpracovat pomocí grafů, tabulek hodnot a různých statistických metod. Tuto část 
je opět možné provést v rámci programu Star-CCM+, nebo lze data exportovat a vyhodnotit v 




2.4.2. Rovnice popisující proudění tekutiny 
Rovnice pro popis proudění vycházejí ze zákonů zachování (hybnosti, hmoty, energie), které 
lze popsat následujícími rovnicemi [15]. Zde použitý zápis je založen na Einsteinově sumačním 
teorému: 
 
Zákon zachování hybnosti 
 
 ∂u∂t + ∂uu∂x = −1ρ ∂p∂x + ν∂
u∂x + f (1) 
 
kde  je rychlost (m.s-1),  čas (s),  je hustota (kg.m-3),  tlak (Pa),  kinematická viskozita 
(m2.s-1) a  je vnější objemová síla (N). 
 
Zákon zachování hmoty 
 
 ∂u∂x = 0 (2) 
 
Zákon zachování energie 
 
 ∂T∂t + ∂uT∂x = α∂




kde  je termodynamická teplota (K) a   součinitel teplotní vodivosti (m2.s-1). 
 
Tyto soustavy diferenciálních rovnic jsou ve většině praktických aplikací analyticky neřešitelné, 
a proto jsou pro jejich řešení využívány numerické metody. 
2.4.3. Modelování turbulence 
Pro modelování turbulence lze zvolit jeden ze tří možných přístupů: 
 
RANS (Reynolds Averaged Navier-Stokes) neboli Reynoldsova metoda časového středování 
Navier-Stokesových rovnic 
 
LES (Large Eddy Simulation) tedy metoda velkých vírů 
 
DNS (Direct Numerical Simulation) což je metoda přímé numerické simulace 
 
Tyto přístupy se liší v rozlišení modelovaných vírů, ale také v náročnosti na výpočetní paměť. 
Metoda RANS je obecně využívána v inženýrské praxi pro nejnižší náročnost na hardware 
počítače ze všech tří metod, rychlost a zároveň přesnost dostatečnou ve většině obvyklých 
případů. S dnešními možnostmi hardware je již možné využívat na pracovištích vybavených 




však náročná na hustotu výpočetní sítě což prodlužuje dobu potřebnou k provedení simulace 
a zvětšuje nároky na paměť a množství dat potřebných k vyhodnocení. Poslední z metod, DNS, 
lze použít pouze v omezených případech, počet uzlů je dán Kolmogorovým měřítkem a 
v dnešní době je tato metoda pro simulace na tak rozsáhle geometrii jakou představují dýchací 
cesty stále nepoužitelná.  
Jelikož byly k dispozici experimenty na modelech o totožné geometrii, která byla využita při 
počítačových simulacích, a tedy bylo možné tyto simulace validovat, byla zvolena metoda 
RANS pro svou nenáročnost na výpočetní paměť. Vezmeme-li v úvahu cílení tohoto výzkumu 
a jedinečnost geometrie dýchacích cest (díky složitosti bronchiálního stromu je 
nepravděpodobná existence dvou totožných geometrií plic), je vhodné zvolit metodu méně 
náročnou, použitelnou na v současnosti obvykle užívaném hardware, která poskytuje 
dostatečnou přesnost. 
2.4.4. Princip metody RANS 
Metoda RANS aplikuje statistické metody na základní Navier - Stokesovy rovnice, čímž dochází 
k jejich zjednodušení. Toto spočívá v rozložení konkrétní veličiny ! na střední hodnotu  ! ̅a fluktuační složku !´ (4). 
 
 ς = ς% + ς´ (4) 
 
Přičemž platí, že střední hodnota je aritmetický průměr za určitý časový okamžik a fluktuační 
složka je průměrná hodnota fluktuací, která je v tomto okamžiku rovna nule. Tímto způsobem 
středované Navier - Stokesovy rovnice (1), kdy všechny veličiny (kromě hustoty, viskozity a 
vnější objemové síly, které můžeme považovat za konstantní) nahradíme součtem střední 
hodnoty a fluktuace potom dostanou tvar (5). 
 
 ∂&u'()∂t + ∂u'( ∙ u+(∂x + ∂u´' ∙ u´+
%%%%%%%%%∂x = −1ρ ∂&p%)∂x + ν∂
&u'()∂x + f'( (5) 
 
Vynásobíme-li člen ´, ∙  -´%%%%%%%%% hustotou, získáme tensor Reynoldsových napětí (6), který 
způsobuje další deformace tekutiny, které se vyskytují u turbulentního proudění a aby bylo 
možné rovnice řešit, je nutné je doplnit o příslušný model turbulence.  
 
 τ = −u´' ∙ u´+%%%%%%%%% (6) 
2.4.5. Boussinesquova hypotéza 
Tato hypotéza předpokládá, že je možné zaměnit Reynoldsův tenzor smykových napětí (6) 
Newtonovým vztahem (7) a tudíž nahradit devět turbulentních napětí pouze jednou veličinou 
– turbulentní viskozitou (8). 
 





kde 2 je dynamická viskozita. 
 
 −u´' ∙ u´+%%%%%%%%% = η4 ∂u'(∂x + ∂u+(∂x − 23ρkδ (8) 
   
 k = 12 u´+ ∙ u´+%%%%%%%%% (9) 
 
kde 89  je turbulentní viskozita (Pa/s), k je turbulentní kinetická energie (J/kg) a :;< je 
Kroneckerovo delta (-). Toto pak vede k dalšímu zjednodušení středovaných Navier-
Stokesových rovnic (Reynoldsových rovnic) na tvar (10). 
 
 ∂&u'()∂t + ∂u'( ∙ u+(∂x = −1ρ ∂&p%)∂x + ν∂
&u'()∂x + ν4 ∂
&u'()∂x + f'( (10) 
 
kde 9 je turbulentní kinematická viskozita. Turbulentní modely založené na Boussinesquově 
hypotéze pak řeší hodnotu turbulentní viskozity pomocí dodatkových rovnic. Podle počtu 
diferenciálních rovnic, které slouží k definici turbulentní viskozity je zvoleno pojmenování 
těchto modelů (nularovnicový, jednorovnicový a dvourovnicový). Mezi nejznámější 
dvourovnicové modely pak patří modely k-ε, k-ω a Shear Stress Transport [15]. 
2.4.6. Volba modelu turbulence 
Důvod obtížnosti volby turbulentního modelu leží ve složitosti geometrie dýchacích cest a 
rozmanitosti fyzikálních dějů, které během dýchání probíhají. Z hlediska geometrie obsahují 
dýchací cesty skokové zúžení v oblasti glottisu, v řadě větví lze sledovat zužující nebo rozšiřující 
se průměr, samotné bifurkace představují větvící se kanály, kde dochází k rozdělení proudění 
a tedy změně průtoku v další generaci. Levá větev v první generaci větveni je pozvolna zahnutá 
proti možnému směru proudění. Tyto geometrické charakteristiky mají za vliv vznik velkého 
množství fyzikálních dějů. Vezmeme-li si pouhý stacionární nádech, v oblasti hrtanu vzniká tzv. 
laryngální proud, který je patrný napříč celou tracheou a v oblasti glottisu je zjevné jeho 
odtržení od stěny hrtanu. Na konci trachey tento proud dopadá na její carinu a rozděluje se 
na dva proudy směřující do levé a pravé části bifurkace. Samotné dělení proudění má za příčinu 
změnu průtoku v následující větvi a ta má vliv na rychlost proudění, kdy napříč celou geometrií 
dýchacích cest můžeme vypočítat rychlosti odpovídající laminárnímu i turbulentnímu 
charakteru proudění. Při nestacionárních výpočtech nádechu/výdechu dochází k postupnému 
nárůstu průtoku v modelu, který má též za následek laminární – přechodový – turbulentní 
charakter proudění, což klade další nároky na model turbulence a to schopnost co nejlépe 
popsat proudění v celém rozsahu Reynoldsových čísel. Dva nejznámější modely turbulence k-
ω a k-ε se vzájemně liší ve vhodnosti svého použití. Modely z rodiny k-ε, jsou vhodné pro 
výpočet plně vyvinutého proudění volného proudu a jejich přesnost klesá v přístěnné oblasti, 
což je pravděpodobně dáno členem rovnice, který se týká rychlosti disipace ε. Na druhou 
stranu, modely z rodiny k-ω, jsou vhodné pro proudění s nízkými Reynoldsovými čísly a úlohy 
s přechodovým režimem proudění, což je případ dýchacích cest, a jsou schopné velmi přesně 
počítat proudění v blízkosti stěny, ale jejich přesnost klesá ve volném proudu. Jako nejlepší 




využívá výhod Wilcoxova k-ω modelu a odstraňuje jeho citlivost v oblasti volného proudu. 
Vhodnost použití Menterova modelu pro proudění v kanálech reprezentuje Tan [17] ve své 
studii na modelu zúžené krkavice, kdy srovnává různé modely turbulence s experimenty a jako 
nejlepší volba se jeví právě SST model. 
Při výpočtech v programu Star-CCM+ byl proto využíván dvourovnicový turbulentní model SST 
(Shear Stress Transport) k-ω, založený na Boussinesquově hypotéze. Turbulentní viskozita se 
vypočte dle vztahu (11). 
 
 μ4 = ρkω 1max @ 1α∗ , SFaEωF (11) 
 
kde G je specifická disipace energie, koeficient  ∗ tlumí turbulentní viskozitu podle korekce 
pro nízká Reynoldsova čísla, H je parametr, který svou hodnotou rozhoduje, jestli se jedná o 
proudění v mezní vrstvě (H = 1) nebo o volný proud (H = 0) a IE je konstanta. Transportní 
rovnice pro turbulentní kinetickou energii a specifickou disipaci energie se pak vypočítají podle 
vztahů (12) a (13). 
 
 ∂∂t &ρk) + ∂∂x &ρku) = ∂∂x JK ∂k∂xL + GN − Y + S (12) 
   
 ∂∂t &ρω) + ∂∂x ρωu = ∂∂x JKP ∂ω∂xL + GP − YP + DP + SP (13) 
 
kde ΓS a ΓT představují efektivní difuzivitu k a ω, USN  je generace kinetické energie turbulence 
k v důsledku gradientů střední rychlosti, VS a VT představují disipaci k a ω vlivem turbulence, WS a WT jsou uživatelsky definované zdrojové členy a XT reprezentuje příčnou difuzi. [16] 
2.4.7. Modelování depozice částic 
Depozice byla modelována na základě Lagrangeovského přístupu, kdy jsou modelovány 
pohybové rovnice pro tzv. parcely, reprezentující konkrétní množství částic rozptýlených 
v prostoru. V základu má pohybová rovnice částice dle manuálu programu Star-CCM+ [18] 
rovnici (14), 
 
 YZ[Yt = \] − \^ (14) 
 
kde pozice parcelu _` , která je funkcí času , je přímo úměrná rozdílu rychlosti částice ab(t) a 
rychlosti prostředí ac(x,t). V případě depozice aerosolů byly uvažovány kulové částice di-2-
ethylhexyl sebacatu (DEHS) o konstantní hustotě. Hybnost částice lze jednoduše předepsat dle 
rovnice (15) 
 





kde mb je hmotnost částice, hi jsou síly působící na povrch částice (16) a hj síly působící na 
objem částice (17).   
 
 ef = ek + e] (16) 
 
mezi povrchové síly se počítá odporová síla hl, tlaková síla hb. 
 
 eg = e^ (17) 
 
V našem případě pak působí na objem částice pouze gravitační síla hc. Hodnota odporové síly 
je dána vztahem (18) 
 
 ek = 12CkρA]|\f|\f (18) 
 
kde pl je odporový koeficient počítaný podle Schiller-Naumanna, qb je průmět částice do 
okolí (v případě kulové částice jde o její průměr) a ai je skluzová rychlost částice. Odporový 
koeficient se počítá na základě Reynoldsova čísla částice Reb (19) dle vztahu (20) 
 
 tu] = ρ|\f|D]μ  (19) 
 
 Ck = v 24tu] 1 + 0,15tu]y,z{|				, ~	tu] ≤ 100,44																																						, ~	tu] > 10 
(20) 
 
kde Xb je průměr částice. Síla, která na povrch tělesa působí vlivem tlakového gradientu je pak 
vypočtena dle (21) 
 
 e] = −V]pf44 (21) 
 
kde b je objem částice a ∇i99; je gradient statického tlaku v objemu modelu. Gravitační síla 
působící na objem částice je pak vypočtena dle (22) 
 
 e^ = m] (22) 
 
kde  je vektor gravitačního zrychlení. Jelikož částice prochází prostředím, kde se vyskytuje 









2.5. Fyzikální pojmy 
V této části se nachází definice hlavních pojmů často používaných v práci. Jde převážně o 
bezrozměrná čísla využitá při hodnocení vlastností proudění s uvedením vzorců jejich výpočtu 
a vysvětlením jejich veličin. 
2.5.1. Aerosol 
Pod pojmem aerosol je míněna heterogenní směs pevných nebo kapalných látek v plynu. Pod 
tímto pojmem je většinou zahrnován jak samotný plyn (nejčastěji vzduch), tak částice v něm 
obsažené. Rozsah velikostí částic obsažených v aerosolu se pohybuje od 0,002 do 100 μm a 
více. Mezi nejobvyklejší aerosoly patří prach, mlha, smog, kouř, anebo sprej. Podle rozsahu 
velikostí se aerosoly rozdělují na monodispersní (ve vzduchu je rozptýlena pouze jedna 
velikost částic), nebo polydispersní (ve vzduchu je obsaženo více částic o rozdílných 
průměrech). Podle množství látek nesených vzduchem se pak aerosoly rozdělují na homogenní 
a nehomogenní. Tato práce je zaměřena na monodispersní, homogenní aerosoly, které může 
představovat například léčivo vstříknuté inhalátorem do ústní dutiny. 
2.5.2. Poiseuilleův zákon 
Jedná se o zákon popisující tlakový spád nestlačitelné Newtonské kapaliny v potrubí 
kruhového průřezu za podmínek laminárního proudění. Standartní výklad tohoto zákona je 
v rovnici (23). 
 
 ∆P = 1282Y  (23) 
 
Kde  je délka potrubí (m),  objemový tok (m3/s) a Y je průměr potrubí (m). 
2.5.3. Reynoldsovo číslo 
Jedná se o bezrozměrné číslo charakterizující proudění tekutiny. Reynoldsovo číslo vyjadřuje 
poměr mezi setrvačnými silami a viskozitou. Na základě tohoto čísla lze určit charakter 
proudění, jde-li o laminární, přechodové nebo turbulentní proudění. Nízká Reynoldsova čísla 
obecně značí dominanci viskózních sil vůči setrvačným a odkazují na laminární proudění, kdy 
nedochází k míšení proudnic vzduchu. Vysoká Reynoldsova čísla naopak značí převahu 
setrvačných sil, která vede k míšení proudnic, vzniku vírů a tvorbě turbulence. Hranice mezi 
laminárním a turbulentním proudění je závislá na prostředí, ve kterém se tekutina pohybuje. 
Proudění v dýchacích cestách se dá přirovnat k proudění v kanále s kruhovým průřezem 
(trachea, větve bronchiálního stromu). Hodnota Reynoldsova čísla určující konec laminárního 
charakteru proudění je v případě plně vyvinutého proudění v kruhovém potrubí Re < 2100 a 
turbulence začíná v hodnotách Re > 4000 [19]. Mezi těmito hodnotami se nachází tzv. 
přechodová oblast. Hodnota Reynoldsova čísla se vypočítá z rovnice (24), 
 




kde  je rychlost proudění (m/s),  charakteristický rozměr (v případě proudění v kruhovém 
potrubí jde o vnitřní průměr potrubí). Vzoreček lze vypsat na základě kinematické viskozity  
(m2/s) nebo dynamické viskozity 2 (Pa.s). Reynoldsova čísla uvedená v této práci jsou 
vypočtena z tvaru rovnice, která nahrazuje rychlost proudění v závislosti na průtoku potrubím  (m3/s) a vyskytuje se v nich i průřez potrubí W (m2). 
2.5.4. Womersleyho číslo 
Womersleyho číslo vyjadřuje poměr mezi nestacionárními a viskózními silami, který je 
charakterizován rovnicí (25) 
 
 α = d2 ωυy, (25) 
 
kde G značí dýchací frekvenci a Y je charakteristický rozměr, v našem případě průměr větve. 
2.5.5. Stokesovo číslo 
Stokesovo číslo charakterizuje chování částic rozptýlených v proudící tekutině. Je definováno 
jako poměr dráhy nutné k zastavení částice k charakteristickému rozměru překážky [20]. 
V praxi nám toto číslo udává schopnost částice sledovat proudnice tekutiny. Jeli Stk >> 1, 
částice v případě odbočení proudu tekutiny pokračují přímým směrem a nesledují její směr. 
V případě Stk << 1 kopírují částice proudnice tekutiny. 
 
 Stk = tyuly = ρ]d]
u18μ^d (26) 
 
kde y je relaxační čas částice, y je rychlost tekutiny a y je charakteristický rozměr překážky. 
Druhý tvar rovnice byl použit při výpočtech. Kde b	a	Yb jsou hustota a průměr částice, 2c je 
dynamická viskozita plynu, kterým jsou částice unášeny a Y je v našem případě průměr větve. 
2.5.6. Depoziční parametry 




Vyjadřuje poměr částic, které deponují v konkrétní části modelu, vůči celkovému množství 
částic, které objemem modelu projdou. 
 








Charakterizuje schopnost segmentu zachytit procházející částice. Je vyjádřena jako poměr 
částic usazených v segmentu k množství částic, které segmentem prochází. 
 
 DEF = Depozice	v	segmentuMnožství	částic	vstupující	do	segmentu (28) 
 
Depoziční hustota 
Vyjadřuje poměr depoziční frakce na ploše segmentu (29). Tento parametr je používán 
převážně při experimentech, kde není jiná možnost jak vyhodnotit tzv. hotspoty, tedy místa, 
kde částice nejčastěji ulpívají na povrch modelu. Tento parametr byl zvolen pro porovnání 
s experimentem, avšak numerická simulace nám umožňuje lépe vykreslit, kde k depozici částic 
dochází. 
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3. SOUČASNÝ STAV POZNÁNÍ 
3.1. Experimentální metody 
Vzhledem k tomu, že práce cílí především na počítačové metody výzkumu transportu a 
depozice aerosolů, nabízí tato kapitola pouze základní přehled nejčastějších metod, 
používaných při experimentálních výzkumech a poznatků při experimentech dosažených. 
Podrobnější rešerší experimentálních metod používaných v rámci výzkumu plic se zabýval 
Ing. Lízal, Ph.D. ve své dizertační práci na téma Experimentální výzkum transportu a depozice 
aerosolů v dýchacím traktu člověka [21]. 
3.1.1. Výzkum proudění v dýchacím ústrojí pomocí experimentálních metod 
Jedna z prvních metod použitých pro získání informací o charakteru proudění v dýchacím 
traktu je HWA (Hot Wire Anemometry), neboli žhavený drátek. Měřením pomocí této metody 
se zabývali Cohen a kol. [22] a v řadě studií také Chang a kol. [23, 24]. Touto metodou získáme 
pouze informace o rychlosti v jednom konkrétním měřeném bodě. Hlavními omezeními této 
metody jsou fyzická přítomnost drátku, která může ovlivnit proudění v jeho bezprostředním 
okolí a nutnost úpravy modelu, aby bylo možné měření provést. Asi nejpoužívanější metodou 
je PIV (Particle Image Velocimetry). Měření touto metodou na modelu nosní dutiny provedli 
Kim a Chung [25] a Brücker a kol. [26, 27]. Brücker se také věnoval měření v horních cestách 
dýchacích [28] a v bronchiálním stromu [29], při těchto měřeních ověřili jev zvaný „steady 
streaming“, který vzniká díky nerovnoměrnosti rychlostních profilů a je charakteristický 
neustálým prouděním podél stěn dýchacích trubic. Pro porovnání rozdílů mezi idealizovanou 
a realistickou bifurkací použili metodu PIV Heraty a kol. [30]. Při měření sledovali vyšší hodnoty 
sekundárních rychlostí v realistickém modelu oproti idealizované geometrii, ale zároveň došli 
k názoru, že chování proudových polí v těchto modelech je podobné. Metodu PLV (Pulsed – 
Light Velocimetry), při které dochází k trasování částic proudících v tekutině a osvětlených 
světelnou rovinou použili pro experimenty na geometrii bifurkace pořízené pomocí počítačové 
tomografie Tippe a kol. [31]. Částice jsou při vysoké frekvenci zachytávány CCD kamerou a z 
pořízených dat je poté získána jejich trajektorie a vektory jejich rychlostí. Metodu LDV (Laser 
Doppler Velocimetry) při svých experimentech využili Lieber a Zhao [32] nebo Tanaka a kol. 
[33]. Tanaka a kol. provedli měření na modelu do 3. generace odpovídající Horsfieldovu 
morfologickému modelu. Měřením bylo zjištěno, že sekundární rychlosti jsou ovlivňovány 
vlastnostmi geometrie jako zakřivení větve nebo úhel větvení bifurkace a k ovlivnění proudění 
dochází následkem dějů v předchozí bifurkaci. 
3.1.2. Výzkum depozice pomocí experimentálních metod 
In vivo experimentům se věnoval například Heyder [34], který ve své práci definoval základní 
domény pro transport částic na povrchy dýchacího ústrojí. Experimenty s depozicí v nosní 
dutině na živých dobrovolnících uskutečnili také Kesavanathan a Swift [35], kdy nechali částice 
o velikosti 1 μm až 10 μm vstupovat nosem a vystupovat ústy a srovnávali koncentrace 
aerosolů na vstupu a na výstupu. Podrobnější přehled in vivo měření provedl Kim v [36]. 
Měřením na nosní dutině, tentokrát však in vitro se zabývali Kelly a kol. na totožných 
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geometriích vyrobených pomocí různý výrobních postupů sledovali vliv kvality povrchu na 
depozici částic [37]. Jejich závěrem bylo zjištění, že pro větší částice je kvalita povrchu modelu 
důležitá, zatímco pro menší částice již nehraje takovou roli. Měření depozice in vitro se věnují 
v Lovelace Respiratory Research Institute Albuquerque [22]. Na experimentech provedených 
na silikonovém modelu horních cest dýchacích (ústní dutina – 4 generace bronchiálního 
stromu) provedli experimenty s kulovými částicemi o průměru 1 μm až 30 μm při ustáleném 
nádechu o průtoku 15, 30 a 60 l/min, výsledky srovnávali s matematickými modely pro 
regionální depozici. Zjistili závislost depoziční účinnosti na Stokesově čísle a geometrických 
vlastnostech větví a bifurkace. Dále se zde věnují depozici uhlíkových vláken v nosní [38] a 
ústní dutině [39] spojené s částí tracheobronchiálního stromu. Grgic a kol. provedli 
experimenty s lokální depozicí na idealizovaném modelu úst a hrdla [40]. Metodou zvanou 
aerosol bolus se zabývali Kim a Hu [41, 42], která umožňuje stanovit depoziční účinnost v 
jednotlivých částech plic. Vlivem chrupavek v trachei se zabývali Zhang a Finlay [43]. Vytvořili 
dva identické modely, jeden s chrupavkami a druhý bez nich. Jejich závěrem je, že je třeba 
chrupavky při experimentech uvažovat. 
3.2. Počítačové modelování 
Využití počítačů při zjišťování proudění a depozice je velice přínosné z několika hledisek. Přímá 
experimentální měření (in vivo) proudění jsou limitována omezením lokací, kde je možné 
provést měření, aniž by byl ohrožen život, či zdraví měřeného subjektu, což přináší mnoho 
zákonných i etických dilemat. Experimenty s depozicí na živém organismu umožňují změřit 
pouze celkovou depozici, neboli zjistit poměr mezi počtem vdechnutých a vydechnutých 
částic. Tento údaj, ačkoliv je užitečný, není dostatečný v případě, že potřebujeme znát 
konkrétní informace o depozici v různých částech dýchacího ústrojí, které jsou potřebné v 
případě, že náš výzkum cílí například na léčbu onemocnění vznikajících pouze v některých 
částech plic. Dalším hlediskem je specifikace lidského organismu, který je definován 
inhalačními podmínkami jako je objem plic a velikost vdechovaných částic a dýchacími 
parametry což jsou hodnoty, které nelze aplikovat na veškerou populaci a celkový věkový 
rozsah populace od dětí po starce, kdy je často nemožné experimenty provést. V těchto 
případech je vhodné využití počítačem vytvořených modelů založených na bázi výpočtové 
mechaniky kontinua. 
Poznatky zjištěné rešerší vědeckých článků a publikací v této kapitole lze rozdělit na dvě 
podkapitoly týkající se různých přístupů k výpočtům. První podkapitola se zabývá 
matematickými modely celých plic, které se zabývaly výhradně výpočtem depozice pomocí 
semi-empirických či mechanistických modelů. Druhá podkapitola se zabývá výpočty pomocí 
metod CFD, které umožňují stanovit proudění, transport či depozici částic aerosolu v lokálních 
modelech dýchacího ústrojí. 
3.2.1. Matematické modely celých plic 
Semi-empirické modely 
Jedná se o modely celých plic (jednoduché geometrie), nebo konkrétních regionů, které 
využívají jednodimenzionální rovnice pro predikci celkové a regionální depozice. Semi-
empirickými modely se myslí rozdělení dýchacího traktu na jednotlivé regiony, které jsou 
považovány za filtry, těmto filtrům jsou předepsány charakteristické parametry (např. 
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Stokesovo číslo) a jsou řešeny empirickými rovnicemi získanými pomocí experimentálních dat 
z měření depozice [44, 45]. Mezi nejčastěji používané semi-empirické modely celých plic patří 
model vytvořený Mezinárodní komisí pro radiační ochranu [46]. Účelem tohoto modelu bylo 
vyhodnocení zdravotních rizik, působících na dýchací ústrojí člověka při jeho kontaktu s 
radioaktivními částicemi. Model se skládá ze čtyř regionů: Horní cesty dýchací, trachea + 
průdušky, průdušinky a alveoly. Těmto regionům byly přiděleny dva charakteristické 
parametry: poměr vdechovaného/vydechovaného vzduchu, který dosáhne daného filtru a 
účinnost depozice daného filtru. Depozice částic v konkrétním regionu se poté spočítá pomocí 
empirického vztahu, který zohledňuje velikost částic a průtoku vzduchu modelem. Další, 
podobný semi-empirický model se nazývá NCRP 125 byl vytvořen americkým Národním 
úřadem pro radiační ochranu a měření. Tento model lépe popisuje absorpci látek do krve. 
Mezi semi-empirické modely, které se věnovaly pouze určitým oblastem plic, patří například 
model vyvinutý Parkem a Wexlerem [47], sloužící pro predikci regionální depozice pro jeden 
nádech. Tento model posloužil při pozdějším vývoji jejich modelu [48] rozšířeného o možnost 
predikce depozice pro více nádechů. Hlavní výhodou semi-empirických modelů je, že jsou 
založeny na experimentálních měřeních na živých dobrovolnících. Další výhodou je 
jednoduchost těchto modelů, umožňující jejich použití bez sofistikovaných počítačových 
programů a snadná dostupnost pro výzkumy, nevyžadující podrobnější znalosti depozice v 
dýchacím ústrojí. S tím souvisí zároveň hlavní nevýhoda těchto modelů a tou je fakt, že 
neposkytují konkrétnější informace o depozici např. v bifurkaci nebo daném regionu 
dýchacího ústrojí.   
 
Jednodimensionální trumpetové modely 
Jedná se o modely, ve kterých je dýchací systém aproximován jednodimensionálním kanálem 
s proměnným průřezem. Tento průřez je funkcí generace větvení bronchiálního stromu 
některého ze známých geometrických modelů (viz. Kapitola 2.3 - Morfologie plic). Nejčastěji 
se jedná o Weibelův „A“ model [7] jelikož každá z větví v dané generaci má stejné parametry 
a je charakterizována vzdáleností od počátku větvení. Kvůli tvaru nárůstu průřezu ve 
vzdálenosti od počátku v ústech se tyto modely nazývají trumpetové. Dýchání je vyjádřeno 
jako proudění vzduchu dovnitř a ven z tohoto kanálu způsobené rozpínáním a smršťováním 
objemu, který reprezentuje objem dolních cest dýchacích. Rychlost proudění v konkrétní 
vzdálenosti od počátku kanálu je pak považována za rychlost proudění ve větvi odpovídající 
generace bronchiálního stromu. Transport částic uvažovaný konvekcí a osovou difúzí a jejich 
depozice je popsána matematicky pomocí nestacionární jednodimenzionální transportní 
rovnice se ztrátovými členy pro každý z mechanismů depozice (difúze, sedimentace, setrvačný 
impakt). Tuto rovnici lze řešit analyticky nebo pomocí numerických metod. Tento model byl 
původně vyvinut Taulbeem [49, 50] a rozšířen Lazaridisem a Robinsonem [51, 52]. Další, kteří 
se výpočty depozice pomocí trumpetového modelu zabývali, byli Choi a Kim [53]. Mezi hlavní 
omezení této metody patří přílišné zjednodušení geometrie, která při depozici nezohledňuje 
strukturu a vlastnosti povrchu dýchacích cest, a fakt, že vychází ze symetrického modelu plic, 
který neodpovídá skutečnému rozložení plic. 
 
Deterministické modely 
Tyto modely se dají rozdělit do dvou kategorií. „Single-path“ a „multiple-path“ modely, což by 
se dalo volně přeložit jako jednocestné a vícecestné modely. Název vychází z použité 
geometrie, na které dané modely staví. V případě jednocestných deterministických modelů 
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jsou použity symetrické modely plic [7, 8], ve kterých mají větve, nacházející se ve stejné 
generaci, shodné rozměry a každá mateřská větev se dělí na shodné dceřiné větve. Díky těmto 
vlastnostem symetrických modelů a předpokladu, že jsou částice v každé generaci 
rovnoměrně distribuovány do větví následující generace, je možné vyjádřit stezku vdechované 
částice z trachey po oblast alveol pomocí jedné stopy. V rámci této stopy má poté každá větev 
totožnou hodnotu depoziční frakce. Depoziční účinnost je poté spočítána pomocí analytických 
rovnic pro výpočet depozice pro konkrétní podmínky proudění ve válcovém potrubí pro různé 
mechanismy depozice. Jednotlivé dosud publikované modely se liší především využitím 
různorodých morfometrických modelů plic a různými analytickými rovnicemi pro výpočet 
depozice. První jednocestný model byl vyvinut již v roce 1935 Findeisenem. Tyto modely se 
časem vyvíjely za použití novějších či specifičtějších morfologických modelů (dětské plíce, plíce 
s poškozením vlivem onemocnění), nebo o inhalaci radioaktivních aerosolů. Hlavní výhodou 
jednocestných modelů je jednoduchost použité geometrie, kdy není nutné znát celkovou 
strukturu bronchiálního stromu nýbrž pouze jednu cestu od trachey po systém alveol. Z 
hlediska modelování se nejedná o výpočetně náročné řešení a je možné jej tedy využívat pro 
často opakované výpočty. Nevýhodou je opět jeho jednoduchost, kdy nezjistíme podrobnější 
informace o depozici v konkrétních regionech, značné zjednodušení rovnic řešících depoziční 
mechanismy a fakt, že je nutné řešit odděleně depozici v horních cestách dýchacích. 
Vícecestné modely nabízejí realističtější pohled, protože jsou založeny na experimentálním 
měření jednotlivých větví a tvaru bifurkací a zohledňují nesymetrii větvení. První pokus o 
zavedení vícecestných deterministických modelů provedli Yeh a Shum [54], jejich model 
respektoval tvar plic s pěti plicními laloky, avšak depozice do těchto laloků se počítala 
jednocestným přístupem. V roce 2010 Asgharian prezentoval geometrii plicního stromu 
sestavenou z 50 různých cest [55], získaných z modelů založených na stochastických výpočtech 
[56], které vycházely z hodnot naměřených na odlitku plic [8]. Díky svým vlastnostem umožňují 
vícecestné modely částečně počítat regionální depozici. Výhody oproti jednocestným 
modelům jsou přesnější struktura dýchacích cest a možnost zohlednění různorodosti 
dýchacích cest u konkrétních lidí (dítě/dospělí, zdravý/nemocný). 
 
Stochastické modely 
První stochastický depoziční model snažící se simulovat trajektorie jednotlivých částic pomocí 
Lagrangeova přístupu představili Koblinger a Hofmann [57]. Tento model byl později vyvinut 
Hofmannem ve spolupráci s Bergmannem v [58]. Tento model je neustále vylepšován pomocí 
nově získaných dat, nebo rozšířen o další mechanismy jako například čištění částic [59]. 
Geometrie modelu je založena na práci Raabeho a kol. [8]. Smyslem stochastických modelů je 
náhodný výběr cesty, kterou se částice unášená vzduchem během nádechu bude ubírat. K 
tomuto rozhodnutí je nejčastěji využívána metoda Monte Carlo.  
3.2.2. Modelování pomocí výpočtové mechaniky kontinua (CFD) 
Numerické modelování pomocí CFD řešičů přináší do výzkumu proudění a depozice řadu 
výhod i nevýhod. Mezi výhody patří možnost simulovat děje týkající se problematiky 
transportu a depozice částic v místech a za podmínek, které nám in vivo nebo in vitro metody 
díky svým omezením neumožní. Proti jednodušším matematickým modelům je možné 
využívat realističtější geometrie založené na CT (Computed tomography / Počítačová 
tomografie) nebo MRI (Magnetic resonance imaging / Magnetická rezonance), které podchytí 
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i různé odlišnosti ve tvaru dýchacích cest v případě onemocnění, na která může být výzkum 
zaměřen. V případě realistické geometrie se pomocí CFD většinou predikuje proudění nebo 
depozice v horních cestách dýchacích a tracheobronchiálním stromu do 16. generace větvení. 
Toto omezení je způsobeno nepřesnostmi geometrie pořízené pomocí CT nebo MRI kdy tvar 
průdušinek či alveol je silně ovlivněn například tlukotem srdce, pohybem bránice u měřeného 
subjektu, nebo nedostatečným rozlišením systému. 
 
Modelování proudění 
Při modelování proudění v dýchacím ústrojí jde především o pochopení jevů, ke kterým 
dochází při průchodu tekutiny (nejčastěji vzduchu) specifickými částmi dýchacího traktu 
jakými jsou hrtan, bifurkace nebo plicní sklípky. Poznatky z těchto výpočtů jsou nadále 
využívány při depozičních studiích a jsou pomocí nich odhadována místa, kde bude nejčastěji 
docházet k usazování částic. Studie provedené na téma proudění v dýchacím ústrojí člověka 
se dají rozdělit podle použité geometrie (idealizovaná/realistická), podle druhu proudění 
(stacionární/cyklické) a také podle regionu, na který se jednotlivé studie zaměřují. Následující 
výpis se týká osob či vědeckých týmů, které se prouděním v dýchacím ústrojí v minulosti 
zabývali a nejdůležitějších poznatků, které byly při jejich studiích dosaženy. 
Asi nejrozsáhlejší studie provedli Kleinstreuer a Zhang. Jejich studie [60, 61] se zabývají 
různými vlivy bifurkací a dýchacích režimů na proudění v idealizovaných modelech po sobě 
jdoucích bifurkací (2-3 generace, podle typu geometrie). Jejich cílem je popsat proudová pole 
v těchto regionech při transientním a turbulentním proudění, ke kterému dochází v oblasti 
mezi hrtanem a třetí generací větvení bronchiálního stromu. Hlavním zjištěním je nárůst 
turbulentní kinetické energie za zúžením vlivem měkkého patra v ústní dutině a její následný 
pokles za hrtanem, kde dochází k jevu zvanému laryngální proud (tímto jevem se také zabývá 
Lin a kol. [62]). Za hrtanem poté dochází k vzniku nestabilit a oscilací vlivem rozšíření průřezu. 
K uklidnění proudu dochází ve vzdálenosti přibližně 6 průřezů trachey od tohoto rozšíření. K 
dalším nestabilitám dochází v sedle bifurkací, kde se proud vstupující mateřskou větví do 
bifurkace rozděluje na dva slabší proudy vystupující dceřinými větvemi. K největším fluktuacím 
turbulence dochází právě za sedlem po rozdělení proudu vlivem cariny (k těmto turbulencím 
může docházet i při nízkých Reynoldsových číslech cca Re = 700), poté se víry rozplývají v 
přímých částech dceřiných větví. 
   
Modelování depozice v horních cestách dýchacích 
Tento region je z hlediska modelování depozice poměrně zásadní jelikož se velká část aerosolů 
usadí právě zde a nepokračuje dále do plic. Tento fakt je hlavním důvodem, proč se většina 
výzkumů spojených s podáváním farmaceutik soustřeďuje na zjištění rozsahu velikostí částic, 
které se v horních cestách dýchacích (HCD) usazují co nejméně, kromě výzkumů zaměřených 
na léčbu chorob v tomto regionu. Články zaměřené na depoziční výpočty v HCD je možné dále 
rozdělit podle regionu, na který se zaměřují (nosní nebo ústní dutina). Depozicí v ústní dutině 
se myslí výpočty provedené na idealizované či realistické geometrii ve většině případů 
obsahující ústa, hltan, hrtan a část trachey.  V roce 2003, Kleinstreuer a Zhang provedli simulaci 
na zjednodušeném modelu ústní dutiny [63] založeném na hydraulických průřezech 
definovaných z [64]. Při výpočtech byl použit LRN k-ω model a uvažován průtok v rozsahu od 
15 do 60 l/min. Závěrem studie byla dobrá shoda s empirickými daty a zjištění, že částice při 
15 l/min dobře kopírují proud, avšak s narůstajícím průtokem se podobnost mezi proudnicemi 
a trajektoriemi částic vlivem fluktuací zhoršuje. Tento zjednodušený model ústní dutiny byl 
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také použit v článcích [65, 66]. Ve studii Zhanga [67] byla prokázána dobrá shoda mezi simulací 
a experimentem na zjednodušené geometrii, při použití k-ω modelu turbulence a přístěnných 
korekcí. Xi a Longest prokázali dobrou shodu při použití idealizované geometrie za jimi 
definovaných zjednodušujících podmínek v [68]. Simulace byly provedeny pro mikro- i nano- 
částice. Jedním ze závěrů bylo také zjištění, že chceme-li dosáhnout dobrých výsledků při 
výpočtech depozice, je nutné předepsat realistické podmínky na vstupu do modelu. Protože 
je většina výzkumů týkajících se plic zaměřena na dávkování farmaceutických aerosolů, existují 
články, kde jsou předepsané počáteční podmínky odpovídající výstupu z dávkovačů aerosolů 
např. [69, 70]. Se zvyšováním výkonu počítačového hardware bylo možné řešit výpočty i 
pomocí pokročilejších výpočetních modelů jako LES (Large eddy simulation) a DNS (Direct 
Navier-Stokes). Z článku [69] vyplývá, že použití LES vede k lepším výsledkům při srovnání s 
experimentem než RANS (bez přístěnných korekcí). Přes lepší výsledky LES než RANS však Ilie 
a kol. ve svém článku [71] potvrzují přílišnou náročnost na výpočetní výkon což je jedno z 
hlavních omezení LES i DNS. Výpočty na realistické geometrii ústní dutiny provedli: Sosnowski 
a kol. [72, 73], kteří zjišťovali efekty nestacionárního proudění na depozici v ústní dutině; 
Takano a kol. [74] pro studii tzv. Laryngeálního proudu; Sandeau a kol. [75] při sledování vlivu 
směsi helia a kyslíku na depozici. Depozicí v nosní dutině se zabývali Shi a kol. v článku [76] kdy 
sledovali depozici nanočástic o velikosti 1-2 nm a porovnávali ustálený nádech s cyklickým 
režimem dýchání. Došli k závěru, že se příliš neliší. Mezi další články zabývající se depozicí v 
nosní dutině patří práce Wanga nebo Zamankhana [38, 77].  
 
Modelování depozice v tracheobronchiálním stromu 
Rozsah simulací depozice v tracheobronchiálním stromu se pohybuje od výpočtů na modelech 
idealizované bifurkace po realistické modely plic 17. generace větvení [78]. Právě samotná 
bifurkace je z hlediska depozice nejzajímavější region v bronchiálním stromu. Depozičními 
výpočty na idealizovaných i realistických modelech bifurkací se ve velké míře zabývali 
Kleinstreuer a Kim [79–82], byla provedena srovnání lokální depozice s in vitro experimenty 
na jednotlivých a po sobě následujících bifurkacích a prezentovány poznatky z těchto výpočtů. 
Longest a Vinchurkar provedli v r. 2007 srovnání depozičních výpočtů provedených na dvou 
po sobě jdoucích idealizovaných bifurkacích s rozměry větví, které odpovídaly 3-5 generaci 
bronchiálního stromu [83]. Pro depoziční výpočty použili LRN k-ω model a výsledky porovnali 
s in vitro měřením [84]. Studie prokázala nutnost správného nastavení okrajových podmínek, 
rychlostního profilu a profilu vstupujících částic pro zajištění přesných výsledků depozičních 
výpočtů. Longest se také zabýval validací CFD výpočtů [85, 86]. Řada prací se soustředí na 
srovnání výpočtů s experimentem na realistických modelech několika generací 
tracheobronchiálního stromu, např. [87–90]. Mezi studie věnující se depozici v horní části 
tracheobronchiálního stromu bez srovnání s experimentem patří [91–93]. Zhang a kol. [66] na 
zjednodušeném modelu tracheobronchiálního stromu počítají DEF (deposition enhancement 
factor), který vyjadřuje závislost mezi množstvím částic usazených v daném regionu vůči 
celkové depozici. Tuto veličinu je vhodné využívat především u idealizovaných geometrií. 
Studie Longesta a Vinchurkara z roku 2007 se zaměřuje na použití výpočetní sítě [94], jejím 
závěrem je fakt, že často využívaná tetraedrální síť snižuje kvalitu řešení a prodlužuje čas 
výpočtu, zatímco hexahedrální síť za cenu delšího času potřebného pro její vygenerování 
nabídne rychlejší konvergenci a lepší výsledky při srovnání s experimentem. Ze studií [88, 95] 
vyplývá vhodnost použítí LRN k-ω modelu při predikci depozice, avšak je nutné provést 
ošetření přístěnné vrstvy na modelu. LES simulace na modelech tracheobronchiálního stromu 
provedli např. Lambert a Jin [90, 96], cyklické dýchání je však pro metodu LES stále příliš 
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výpočtově náročné. Nejkomplexnější simulaci depozice, co se týče počtu generací 
tracheobronchiálního stromu, publikoval Gemci [97], který pomocí LES provedl výpočet na 
geometrii do 17. generace získané od Schmidta [98]. Tento model je ojedinělý, jelikož většina 
studií se zaměřuje na výpočty depozice na geometriích do sedmé generace větvení, z důvodů 
přílišné náročnosti na výkon počítače. Výpočtová síť, která by byla dostatečně jemná pro 
depoziční výpočty, by musela obsahovat velké množství buněk. Pro realističtější popsání 
okrajových podmínek se používá metoda svázání počítačové simulace na modelu po určitou 
generaci s 1D řešením zbytku bronchiálního stromu díky čemuž se získají reálnější okrajové 
podmínky na výstupu z 3D geometrie. Tuto metodu použil ve své studii Lin [62] a poměrně 
podrobně ji popsali Maury a Baffico [99]. 
 
Modelování depozice v plicních sklípkách (alveolech) 
Studie v alveolárním systému se dají rozdělit na řešení transportu a depozice v jedné alveole 
a řešení v částečném alveolárním systému. Při výpočtech provedených na jedné alveole jde 
především o konkrétní mechanismy, ke kterým hluboko v plicích dochází, vliv velikosti částic, 
dýchacího cyklu či gravitace. Kojic a Tsuda se ve své studii [100] zaměřili na vliv oscilací 
proudění a zjistili, že standardní předpoklad platnosti Poiseuillova zákona značně 
podhodnocuje výsledky depozice v alveolách. Práce Habera a kol. [101] dokazuje přítomnost 
konvektivního směšování a pohybu stěn alveol. Tyto byly dříve zanedbávány, neboť se mělo 
za to, že ke směšování nemůže vlivem nízkých Reynoldsových čísel (Re<<1) docházet. Studie 
Balásházyho a kol. [102] zaměřená na depozici částic v rozsahu od 0,1 μm do 1 μm v modelu 
alveoly s pohyblivými stěnami zjistila, že pro větší částice je převládajícím depozičním 
mechanismem sedimentace, zatímco menší částice se usazují vlivem Brownova pohybu. Práce 
Darquenne a Paivy [103] jejich poznatky potvrdila a zjistila, že hraniční hodnotou velikosti 
částic pro volbu mechanismu depozice je 0,5 μm.  Studiem depozice aerosolu v částečném 
alveolárním systému se zabývali například Dailey a Ghadiali [104], kteří na 2D modelu soustavy 
alveol s pohyblivými stěnami sledovali působení depozičních mechanismů na částice o různých 
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4. CÍLE DIZERTAČNÍ PRÁCE 
Cíle dizertační práce byly zvoleny na základě současného stavu poznání a s ohledem na in vitro 
měření provedené Ing. Františkem Lízalem, Ph. D. v rámci jeho dizertační práce [21]. 
Numerické simulace byly provedeny v komerčním programu CD-Adapco Star-CCM+ verze 
8.02. Před provedením samotných simulací bylo nejprve nutné vytvořit počítačové geometrie 
totožného tvaru, které používal při svém výzkumu doktor Lízal. Další část sestává se získání 
podkladů pro vstupní a okrajové podmínky a definování výpočtů transportu a depozice 
aerosolů. 
 
1.) Vytvoření 3D geometrie modelu horních cest dýchacích 
Geometrie bude obsahovat ústní dutinu, hrtan, tracheu a bronchiální strom do 4. generace 
větvení a bude ve formátu vhodném pro import do programu Star-CCM+. 
 
2.) Sestavit tabulky s informacemi o průměrech a délkách větví do 20. – 23. generace 
bronchiálního stromu 
Tato tabulka poslouží jako 1D vstup pro svázaný model dýchacích cest. Rozměry budou 
vycházet buďto z realistické geometrie nebo z některého z idealizovaných modelů plic. 
 
3.) Budou provedeny numerické výpočty proudových polí na modelu horních cest dýchacích 
Výpočty budou provedeny v komerčním CFD programu, pomocí metody RANS. Výsledky 
výpočtů budou srovnány s experimenty provedenými na odboru termomechaniky a techniky 
prostředí VUT při různých režimech dýchání. 
 
4.) Budou provedeny numerické výpočty depozice částic v modelu horních cest dýchacích 
Na základě poznatků získaných během simulací proudění na modelech dýchacího traktu 
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5. MODELY A GEOMETRIE VYUŽÍVANÉ BĚHEM VÝZKUMU 
V rámci výzkumu transportu a depozice aerosolů byla vytvořena řada experimentálních 
modelů o různých geometriích, které pokrývají široké spektrum potřeb na ně kladených. Pro 
účely počítačového modelování byly vytvořeny přesné virtuální kopie těchto modelů a data, 
získaná během experimentů, tak mohou být srovnávána s výsledky počítačových simulací na 
totožných geometriích. Cílem této kapitoly je uvést přehled těchto modelů 
(fyzických/počítačových), popsat jejich geometrii, způsob výroby a účel použití. Na modely 
uvedené v této kapitole bude v textu dále odkazováno. 
5.1.1. Základní geometrie 
 
Obr. 8 Základní geometrie dýchacích cest 
Na Obr. 8 je pro představu vyobrazena základní geometrie, z jejíchž tvarů vychází všechny z 
níže uvedených modelů. Jedná se o kompozit z několika geometrií, získaných z různých 
pracovišť po celém světě. Ústní dutina a část trachey byla pořízena jako voskový odlitek 
modelu používaného na Lovelace Respiratory Research Institute v Albuquerque. Na tomto 
výzkumném pracovišti je využíván Yung Sung Chengem a kol. pro experimentální výzkum 
depozice vláknitých aerosolů [105]. Z celého jejich modelu byla použita pouze horní polovina 
s ústní dutinou, hrtanem a částí trachey. Tento voskový odlitek (Obr. 9) byl pomocí optického 
3D souřadnicového zařízení Atos (Advanced topometric senzor) převeden do 
stereolitografického formátu .stl, kde byly v programu Rhinoceros v4.0 odstraněny artefakty 
spojené s tvorbou voskového odlitku a záplatovány díry vzniklé při převodu do 3D. Místo, kde 
byla geometrie připojena na další část modelu, bylo následně zarovnáno, aby vznikl hladký 
přechod mezi touto a následující geometrií. 




Obr. 9 Voskový odlitek modelu horních dýchacích cest 
 
Další část, kterou základní geometrie obsahuje, byla pořízena ve spolupráci s fakultní 
nemocnicí U sv. Anny v Brně. Jedná se o CT (počítačová tomografie) sken nosní dutiny, hrtanu, 
trachey a části bronchiálního stromu (Obr. 10). Tento sken byl pořízen na živém dobrovolníkovi 
a přesnost otisku v oblasti bronchiálního stromu není dostatečná, jelikož je ovlivněna tlukotem 
srdce a pohybem měřeného subjektu a nelze ji proto použít pro výzkum. Z toho důvodu byla 
tato část používána pouze při prvotních testovacích simulacích a dále nahrazena přesnější 
geometrií. Ve finálních modelech je z této geometrie použita pouze část trachey, která 
vyplňuje místo mezi horní částí s ústní dutinou a hrtanem z Albuquerque a bronchiálním 
stromem pořízeným z Německa. V případě modelu použitého pro výzkum proudových polí 
během dýchání (viz. níže) je z tohoto modelu použita oblast s hrtanem a tracheou do 
vzdálenosti přibližně 5 cm nad carinu první bifurkace. 
 
 
Obr. 10 Geometrie pořízená FN U sv. Anny v Brně 
Základní model je zakončen bronchiálním stromem do 17. generace větvení (Obr. 11). Tento 
model byl zajištěn z Institutu anatomie a buněčné biologie, Justus-Liebig university v Giessenu, 
Německo. Jedná se o počítačovou tomografii plic o vysokém rozlišení (HRCT). Tento sken byl 
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pořízen z plic, které byly vyjmuty a zkontrolovány během pitvy a neobsahovaly patologické 
odchylky od normálu [98]. Plíce byly dodány v digitálním MeVis formátu a za pomoci docenta 
Přemysla Krška z Fakulty informačních technologií VUT v Brně převedeny na stereolitografický 
formát, se kterým se dále pracovalo v PC, s programem Rhinoceros v4.0. 
 
 
Obr. 11 Bronchiální strom do 17. generace větvení 
Tento základní model byl dále upravován pro potřeby experimentů a simulací a byly tak 
vytvořeny následující varianty tohoto modelu. 
 
• Realistický model s hrtanem, tracheou a bronchiálním stromem do 4. generace větvení 
• Realistický model s ústní dutinou, hrtanem, tracheou a bronchiálním stromem do 7. 
generace větvení 
• Semi-realistický model 
5.1.2. MODEL A: Realistický model s hrtanem, tracheou a bronchiálním stromem do 4. 
generace větvení 
 
Obr. 12 Model A, experimentální model a geometrie pro simulace 
Model je používán při výzkumech proudění v dýchacím traktu. Geometrie obsahuje hrtan, 
osazený sacím nástavcem o průměru 24 mm, tracheu a bronchiální strom do čtvrté generace 
větvení. Fyzický model používaný při experimentech je vyroben z průhledného silikonu [106] 
a skládá se ze dvou částí (je rozdělen přibližně 3,5 cm nad carinou první bifurkace). Na tomto 
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modelu byly provedeny experimenty metodou PDA (Phase Doppler Anemometry – Fázová 
dopplerovská anemometrie), při kterých se měřily rychlosti částic v jednotlivých bodech při 
různých rychlostech proudění pro stacionární nádech a cyklický režim dýchání. Za účelem 
srovnání výsledků z experimentů byla pomocí programu Rhinoceros vytvořena geometrie 
totožná s tímto modelem (Obr. 12). Parametry modelu, jako průměry a délky jednotlivých 
větví jsou uvedeny v Tab. 1. 
5.1.3. MODEL B: Realistický model s ústní dutinou, hrtanem, tracheou a bronchiálním 
stromem do 7. generace větvení 
Tento model je využíván pro experimentální měření depozice. Model obsahuje sací nástavec 
o vnitřním průměru 20 mm, který plynule přechází v ústní dutinu, hrtan, tracheu a bronchiální 
strom do sedmé generace větvení. Model je zakončený deseti svody, jejichž výstupní průměr 
je 10 mm. Z toho důvodu některé větve bronchiálního stromu přibližně od 4. do poslední 
generace neodpovídají větvím na základním modelu, protože byl jejich tvar upraven, aby ústili 
do svodů. Fyzický model byl vytvořen metodou rapid prototyping na základě spolupráce s Ing. 
Františkem Lízalem, Ph.D. Model je rozdělen na 22 segmentů a 10 svodů, které jsou během 
měření vzájemně spojeny. Segmenty 1 – 12 jsou spojeny šrouby na přírubách, které jsou 
součástí modelu a segmenty 13 – 22 jsou spojeny pomocí bajonetového závitu. Na segmenty 
13 – 22 navazuje 10 svodů, které plynule propojují koncové větve bronchiálního stromu 
s výstupy o průměru 10 mm. Toto rozdělení umožňuje model po experimentu rozebrat a v 
každém ze segmentů stanovit depoziční parametry. Na základě tohoto modelu byla vytvořena 
počítačová geometrie jádra, která je totožná s vnitřkem modelu vystaveným deponovaným 
částicím a rozdělena ve stejných místech jako fyzický model, aby bylo umožněno srovnání 
výsledků z numerických simulací a experimentů. Srovnání variant modelu B je na Obr. 13. Obr. 
13a znázorňuje vizualizaci experimentálního modelu, Obr. 13b jeho vnitřní objem použitý při 
numerických simulacích depozice aerosolů. 
 
 
Obr. 13 Varianty modelu B používané pro výzkum dýchacího ústrojí: a.) experimentální model, b.) model pro depoziční 
simulace, c.) model pro 1D-3D coupling 
Pro účely výzkumu s 1D-3D svázaným modelem byl model B upraven tak, že byly z jeho 
geometrie odstraněny svody a koncové větve byly upraveny tak, aby jejich výstupy byly kolmé 
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na osu větve, na které se nacházejí. Vznikla tak další varianta tohoto modelu používaná během 
numerických simulací (viz. Obr. 13c). 
5.1.4. MODEL C: Semi-realistický model 
Semi-realistický model byl navržen s ohledem na lepší popis proudění uvnitř 
tracheobronchiálního stromu a dosažení lepších výsledků během experimentů. Model 
obsahuje realistickou geometrii ústní dutiny totožnou s tvarem ze základního modelu a v 
oblasti pod hrtanem je napojena idealizovaná geometrie tracheobronchiálního stromu, kdy 
realistická geometrie větví byla nahrazena větvemi válcového tvaru. Tato geometrie vychází z 
modelu A, kdy rozměry větví byly voleny na základě podobnosti objemů s větvemi 
realistického modelu (byl stanoven objem větve a zvolen normalizovaný průměr skleněné 
trubice, délka větve byla dopočítána podle objemu válce, jehož podstava měla daný průměr) 
a úhly větvení bifurkací modelu A a modelu C jsou totožné. Model se skládá ze dvou druhů 
materiálů. Větve jsou vyrobeny ze skla a ústní dutina a bifurkace jsou vytištěny metodou rapid 
prototyping. Spojení jednotlivých částí je přes pryžové těsnění, které zamezuje úniku vzduchu 
během experimentu. Z důvodu pevnějšího sestavení je model během experimentu upevněn v 
kovovém rámu, který brání jeho rozložení a usnadňuje manipulaci. Na tomto modelu byly 
provedeny experimenty pomocí PDA a CTA (Constant Temperature Anemometry – Konstantní 
teplotní anemometr). Parametry modelu, jako průměry a délky jednotlivých větví jsou 
uvedeny v Tab. 1, srovnání fyzického modelu umístěného v měřícím rámu geometrií použitou 
pro numerické simulace je na Obr. 14. 
 
 
Obr. 14 Model C. Experimentální model (vlevo) a počítačová geometrie (vpravo) 
5.1.5. Rozměry modelů 
Pro lepší popis fyzikálních dějů byly modely analyzovány a stanoveny jejich základní popisné 
parametry. Pro měření délek a průměrů větví byla použita metodika vycházející z [7]. Průměry 
a délky větví byly stanoveny na PC v programu Rhinoceros v4.0. Průměry byly stanovovány 
nejméně na třech místech (v závislosti na délce větve) na základě ekvivalentního průměru (byl 
změřen obsah příčného řezu větví a průměr dopočítán z rovnice pro výpočet obsahu kruhu). 
Délky větví byly změřeny jako vzdálenosti mezi vstupy do bifurkace. Na větvi bylo vytvořeno 
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několik příčných řezů, jejichž středem byl proložen spline jehož délka odpovídá délce větve. 
Na Obr. 15 jsou zobrazeny modely A a C, používané při výpočtech proudění s popisy větví, 
jejichž rozměry jsou v Tab. 1 a je zde barevně označena generace bronchiálního stromu.   
 
Obr. 15 Označení větví na modelech A a C 
Tab. 1 Rozměry modelů A a C 















- - [mm] [mm]  - - [mm] [mm] 
T 0 16.1 117  T1 0 15.2 143 
L1 1 10 42  T2 1 10.7 43 
L2 2 6 16  T3 2 6 16 
L3 2 6 7  T4 2 6 12 
L4 3 6 3  T5 3 6 15 
L5 3 5 6  T6 3 4.8 15 
L6 3 6 10  T7 3 4.8 15 
L7 3 5 9  T8 3 6 15 
P1 1 13 13  T9 1 10.7 19 
P2 2 9 24  T10 2 7.5 25 
P3 2 8 21  T11 3 6 15 
P4 3 8 6  T12 3 4.8 15 
P5 3 6 14  T13 2 8.7 26 
P6 3 8 6  T14 4 6 15 
P7 3 6 9  T15 3 6 17 
P8 4 5 7  T16 4 4 15 
P9 4 7 4  T17 4 4.8 15 
P10 4 5 4  T18 4 4.8 15 
P11 4 4 8           
 
Rozdíl v počtu větví je způsoben zanedbáním větve P4 v semi-realistickém modelu, z důvodů 
malé délky větve která neumožňovala konstrukci idealizované větve. Oba modely ústí do 
deseti výstupů, z nichž šest se nachází v třetí generaci větvení a čtyři ve čtvrté generaci větvení 
bronchiálního stromu. Úhly větvení v modelu A byly stanoveny v rámci bakalářské práce Bc. 
Michala Roupce [107] a jejich hodnoty se nacházejí na Obr. 16.  





Obr. 16 Úhly větvení v modelu A. Zdroj [107] 
Depoziční model je rozsáhlejší, dosahuje až sedmé generace a obsahuje 68 výstupů, které jsou 
v 5. – 7. generaci větvení svedeny do jednotlivých svodů. Tab. 2 obsahuje rozdělení modelu 
na segmenty a informace o jejich vstupním průměru, povrchu, objemu a rozsahu generací 
větvení, ve kterém se nacházejí. Segmenty 23 – 32 jsou svody sdružující několik větví stejné 
větve do jedné trubky o průměru 10 mm, na níž byly během experimentu připojeny hadice 
s přiváděným vzduchem. 









- - [mm] [cm2] [cm3] 
1 0 20.0 174.73 74.41 
2 0 16.3 60.3 8.31 
3 0-1 14.7 9.72 3.02 
4 1 10.2 9.27 0.77 
5 1-2 7.0 3.66 0.64 
6 2-3 5.5 5.61 0.64 
7 2-3 6.0 3.82 0.38 
8 1-2 12.1 8.63 1.1 
9 2-3 7.8 5.81 0.69 
10 2-3 8.5 4.92 0.5 
11 3-4 6.5 4.75 0.52 
12 3-4 7.0 3.89 0.42 
13 3-6 3.0 9.4 0.64 
14 3-6 3.3 15.19 0.93 
15 3-7 3.3 23.99 1.8 
16 3-7 2.5 9.36 0.38 
17 4-7 3.6 13.63 0.83 
18 4-7 4.1 16.79 1.44 
19 3-7 3.6 20.53 1.62 
20 4-6 2.6 5.41 0.25 
21 3-6 3.4 19.68 1.42 
22 4-7 3.4 9.82 0.66 
 
 





Jelikož jsou výpočty řešeny metodou konečných prvků, byly na použitých geometriích (viz. 
kapitola 5) vytvořeny výpočetní sítě. Algoritmus tvorby výpočetní sítě byl pro všechny typy 
geometrií stejný. Tato kapitola uvádí postup použitý na geometrii realistického modelu s ústní 
dutinou a bronchiálním stromem do sedmé generace větvení bronchiálního stromu (model B). 
Drobné odlišnosti v tvorbě na jiných modelech jsou komentovány v textu. Výpočetní sítě byly 
vytvořeny pomocí generátoru sítě, který je součástí programu Star-CCM+. 
6.1.1. Typ sítě 
Generátor sítě integrovaný v programu Star-CCM+ umožňuje vygenerovat tři typy buněk: 
Polyhedry (Polyhedral mesher), tetrahedry (Tetrahedral mesher) a hexahedry (Trimmer). Ve 
všech případech se jedná o nestrukturovanou síť. Vytvoření strukturované sítě na realistické 
geometrii není vhodné z důvodů topologie jejího povrchu. Z těchto tří typů sítí je nejméně 
vhodná síť tvořená hexahedry, která je použitelná spíše pro tvorbu sítí na ortogonálních 
geometriích obsahujících velké množství pravých úhlů a automatický generátor nelze nastavit 
tak, aby hexahedry respektovaly směr proudění, proto se o výpočtech na této síti neuvažovalo. 
Polyhedrální a tetrahedrální sítě byly vygenerovány na totožné geometrii za účelem srovnání 
jejich parametrů při budoucích výpočtech. Tetrahedrální síť vykazovala lepší výsledky testů 
diagnostiky sítě, jelikož je jednodušší tyto čtyřstěny vytvořit, zatímco polyhedrální síť se 
ukázala jako výhodnější z hlediska hustoty buněk. Při stejné základní velikosti kontrolního 
objem (base size) je vygenerována řidší polyhedrální síť. Například při vygenerování 
polyhedrální a tetrahedrální sítě na geometrii s ústní dutinou a bronchiálním stromem do 
sedmé generace větvení, při nastavení základní velikosti elementu na 0,5 mm má polyhedrální 
síť 3 038 942 buněk, zatímco tetrahedrální síť jich má 10 898 027. Důvodem je, že 
mechanismus tvorby polyheder vychází z vytvoření tetraheder a jejich následného spojení. 
Vysoké množství buněk v síti zvyšuje nároky na výpočetní paměť a vede k prodloužení 
výpočetního času. Hlavní nevýhodou tetraheder je však fakt, že kontrolní objem se v jejich 
případě skládá ze čtyř stěn, což může vést k problémům v případě výpočtu gradientů ve středu 
buňky při použití standardní aproximace [108]. K zaručení přesného řešení a dobré 
konvergence je tak nutné použít pokročilejší diskretizační techniky a větší počet buněk. Toto 
řešení by však vedlo k zvýšení požadavků na paměť a výpočetní čas. Polyhedry naopak 
sestávají z většího množství stěn a jsou tak méně náchylné k deformaci jednotlivých buněk. 
Studie provedená Longestem [94] na geometrii bifurkací, dále ukazuje nevýhody tetrahedrální 
sítě při depozici částic. Proto byla při výpočtech využívána polyhedrální síť. 
6.1.2. Parametry sítě 
Výpočty pomocí metody RANS nekladou na síť vysoké nároky, co se týče velikosti kontrolních 
objemů. Síť by měla být dostatečně jemná, aby zachytila gradienty simulovaných veličin, avšak 
stále dost hrubá, aby se využila hlavní z výhod metody RANS, kterou je nízká hardwarová 
náročnost. Při nastavování parametrů pro automatický generátor sítě byl však kladen důraz 
na dva hlavní parametry, jejichž hodnotu velikost buňky ovlivňuje. Prvním bylo Courantovo 
číslo C a druhým byla tloušťka buňky nacházející se u stěny Δy1, jelikož výpočet pracoval s 




čísla je společná pro všechny buňky objemové sítě. Jeho hodnotu lze spočítat pomocí vztahu 
(34). V případě komplikované geometrie však předem nelze zjistit rychlost proudění v buňce 
a proto se jedná spíše o odhad velikosti buňky a je nutné tuto hodnotu po výpočtu 
zkontrolovat. Tato situace platí i pro výpočet tloušťky buňky nacházející se u stěny geometrie, 
která vychází ze vztahů (30). Síť byla nastavena s ohledem na průtoky změřené během 
experimentu na modelu A, kdy modelem proudilo konstantní množství vzduchu odpovídající 
dvěma zkoumaným režimům (15 l/min a 30 l/min). Jelikož si jsou všechny modely geometricky 
podobné, byly tyto hodnoty použity při generování sítí i pro modely B a C. Síť byla poté během 
výpočtu zkontrolována tak, aby hodnota parametru wall y+ na povrchu geometrie byla y+ < 1, 
což je podmínka pro použití podmínky low wall y+ a průměrná hodnota Courantova čísla 
v celém objemu modelu nepřesáhla C < 5 což je hodnota doporučená manuálem programu 
Star-CCM+. 
V Tab. 3 je proveden výpočet velikosti buněk pro model B pro výpočty při dýchacím režimu 
15 l/min. Při výpočtech byla uvažována hustota ρ = 1.184 kg/m3 a dynamická viskozita 
η = 1,86 x 10-5 Pa/s. Hledaná hodnota parametru wall y+ = 1 a hledaná hodnota Courantova 
čísla C = 1 při délce časového kroku 0,001 s. Hodnoty průtoků na modelu B byly změřeny Ing. 
Lízalem, Ph.D. Rychlosti v segmentech 1-12 byly vypočteny z rovnice kontinuity, na základě 
naměřeného průtoku a průměru větve dle Tab. 2. V případě bifurkace byl pro výpočet zvolen 
průměr mateřské větve. V případě segmentů 13-22, kdy se jedná o shluk větví více generací 
(2-3), byla vypočtena rychlost na základě průtoku a průměru větví, která těmto segmentům 
předchází. Segmentům 23-32, což jsou svody shromažďující vždy několik větví, byl přidělen 
průměr 10 mm, což je hodnota v místě, kde během experimentu byly připojeny hadice 
přivádějící vzduch. Velikost buňky nacházející se u stěny modelu Δy1 byla stanovena na základě 
metodiky uvedené v [109]. 
 
 ­yE = y® ∙ μρ ∙ U°  (30) 
 
v tomto vztahu je nutné ještě spočítat třecí rychlost ±² dle rovnice (31) 
 
 U° = ³τρ´  (31) 
 
hodnotu smykového tření na stěně pak lze spočítat na základě rovnice (32) 
 
 τ´ = 12 ∙ Cµ ∙ ρ ∙ u (32) 
 
kde součinitel tření p¶ pro vnitřní proudění spočítáme dle vztahu (33) 
 
 Cµ = 0,079 ∙ Re¹y, (33) 
 
velikost buňky uvnitř objemu byla stanovena na základě rovnice pro výpočet Courantova čísla 





 C = u ∙ ∆t­x  (34) 
 
výsledné hodnoty jsou k dispozici v Tab. 3. 

























 d Q u Re Cf τw Uτ Δy1 Δx 
[-] [m] [m3/s] [m/s] [-] [-] [Pa] [m/s] [m] [m] 
1 0.016 2.50E-04 1.24 1270 1.323E-02 1.211E-02 0.101 1.549E-04 1.243E-03 
2 0.016 2.50E-04 1.24 1270 1.323E-02 1.211E-02 0.101 1.549E-04 1.243E-03 
3 0.016 2.50E-04 1.24 1270 1.323E-02 1.211E-02 0.101 1.549E-04 1.243E-03 
4 0.010 9.04E-05 1.15 735 1.517E-02 1.191E-02 0.100 1.562E-04 1.151E-03 
5 0.010 9.04E-05 1.15 735 1.517E-02 1.191E-02 0.100 1.562E-04 1.151E-03 
6 0.006 4.74E-05 1.68 642 1.570E-02 2.609E-02 0.148 1.055E-04 1.676E-03 
7 0.006 4.30E-05 1.52 583 1.608E-02 2.206E-02 0.136 1.148E-04 1.522E-03 
8 0.013 1.60E-04 1.20 998 1.406E-02 1.203E-02 0.101 1.554E-04 1.202E-03 
9 0.008 5.07E-05 1.01 515 1.658E-02 9.980E-03 0.092 1.706E-04 1.008E-03 
10 0.009 1.09E-04 1.71 983 1.411E-02 2.448E-02 0.144 1.090E-04 1.712E-03 
11 0.006 5.07E-05 1.79 687 1.543E-02 2.942E-02 0.158 9.939E-05 1.795E-03 
12 0.008 5.82E-05 1.16 591 1.602E-02 1.270E-02 0.104 1.513E-04 1.157E-03 
13 0.006 2.13E-05 0.75 289 1.916E-02 6.459E-03 0.074 2.121E-04 7.546E-04 
14 0.005 1.98E-05 1.01 322 1.865E-02 1.122E-02 0.097 1.609E-04 1.008E-03 
15 0.006 2.76E-05 0.98 374 1.797E-02 1.012E-02 0.092 1.694E-04 9.755E-04 
16 0.005 2.17E-05 1.11 353 1.823E-02 1.319E-02 0.106 1.484E-04 1.106E-03 
17 0.005 2.49E-05 1.27 404 1.762E-02 1.672E-02 0.119 1.318E-04 1.266E-03 
18 0.007 3.25E-05 0.85 378 1.792E-02 7.579E-03 0.080 1.958E-04 8.452E-04 
19 0.008 2.62E-05 0.52 266 1.957E-02 3.137E-03 0.051 3.044E-04 5.203E-04 
20 0.004 2.59E-05 2.06 526 1.650E-02 4.143E-02 0.187 8.376E-05 2.059E-03 
21 0.006 2.45E-05 0.87 332 1.851E-02 8.240E-03 0.083 1.878E-04 8.672E-04 
22 0.005 2.56E-05 1.31 417 1.748E-02 1.765E-02 0.122 1.283E-04 1.306E-03 
23 0.010 2.13E-05 0.27 173 2.177E-02 9.511E-04 0.028 5.528E-04 2.716E-04 
24 0.010 1.98E-05 0.25 161 2.218E-02 8.342E-04 0.027 5.902E-04 2.520E-04 
25 0.010 2.76E-05 0.35 224 2.042E-02 1.491E-03 0.035 4.415E-04 3.512E-04 
26 0.010 2.17E-05 0.28 176 2.168E-02 9.806E-04 0.029 5.444E-04 2.764E-04 
27 0.010 2.49E-05 0.32 202 2.095E-02 1.243E-03 0.032 4.835E-04 3.165E-04 
28 0.010 3.25E-05 0.41 264 1.959E-02 1.989E-03 0.041 3.822E-04 4.141E-04 
29 0.010 2.62E-05 0.33 213 2.069E-02 1.358E-03 0.034 4.625E-04 3.330E-04 
30 0.010 2.59E-05 0.33 210 2.074E-02 1.334E-03 0.034 4.668E-04 3.295E-04 
31 0.010 2.45E-05 0.31 199 2.103E-02 1.213E-03 0.032 4.894E-04 3.122E-04 
32 0.010 2.56E-05 0.33 208 2.079E-02 1.312E-03 0.033 4.706E-04 3.265E-04 
6.1.3. Tvorba sítě 
Geometrie byla nejdříve v programu Rhinoceros v4.0 opatřena prodloužením o délce 20 mm 
na svodech větví bronchiálního stromu a poté byla importována do programu Star-CCM+ po 






Obr. 18 Rozlišení okrajových podmínek na modelu C 
Tento formát sestává z nestrukturovaných plošek trojúhelníkového tvaru, které však nejsou 
primárně určeny pro generaci výpočetní sítě a proto bylo nutné geometrii upravit. Pomocí 
nástroje surface repair byla analyzována kvalita sítě a sledovány následující parametry: 
Pierced faces (průnik plošek), face quality (kvalita plošky), face proximity (vzájemné přiblížení 
plošek), free edges (volné hrany), non-manifold edges (nenavazující hrany), non-manifold 




Obr. 19 Tvorba výpočetní sítě: a.) importovaná geometrie, b.) povrchová síť, c.) výběr polygonů pro vyhlazení povrchu, d.) 
upravená povrchová síť, e.) objemová síť, f.) řez objemovou sítí. 
Nejprve bylo nutné odstranit volné hrany způsobené importem geometrie po částech. Toho 
bylo docíleno funkcí zip selected faces a ručními opravami zbylých volných hran. Na 
importované geometrii se nenacházely žádné průniky plošek ani nenavazující vertexy a hrany. 
Dalším krokem bylo odstranění nekvalitních plošek. Zde byly odstraněny a předělány všechny 





6.1.4. Povrchová síť 
Síť na povrchu geometrie byla vytvořena nástrojem surface remesher, který je dostupný mezi 
moduly pro tvorbu sítě. Před tvorbou sítě byly na modelu vytvořeny feature curves (Obr. 20), 
které definují ostré okraje a zabraňují případnému zborcení hran sítě v jejich okolí. Na modelu 
bylo potřeba zachovat ostré hrany v okolí vstupu do sacího nástavce a na segmentech 13 – 32, 
kde se nacházejí malé, uměle vytvořené větve bronchiálního stromu, jejichž bifurkace obsahují 
ostré hrany, a dále na svodech. Tyto ostré hrany bylo nutné zachovat z hlediska věrnosti 
počítačové geometrie s reálnou geometrií modelu a také proto, že automatický generátor sítě 
by v případě nepředepsání feature curves v těchto místech mohl vytvářet chybné buňky.  
 
 
Obr. 20 Feature curves na modelu B 
Každému segmentu byly předepsány hodnoty velikostí buněk, vypočtených v Tab. 3. 
Generátor povrchové sítě umožňuje nastavit cílovou velikost generovaných plošek a zároveň 
jejich minimální velikost pro případ, že by bylo nutné vytvářet buňky ve stísněných prostorech. 
Jako cílová velikost tak byla použita hodnota z Tab. 3 vypočtená na základě požadavku na 
Courantovo číslo a jako minimální velikost bylo zvoleno 25% velikosti základní buňky, která 
činí 1,243 x 10-3 m. Koeficient růstu mezi sousedními buňkami (surface growth rate) byl 
nastaven na 1,2. Hodnota basic curvature, která ošetřuje počet rovinných plošek, ze kterých 
je sestaven objekt kruhového průřezu, byla nastavena na 25. Dle manuálu programu Star-
CCM+ je standardní hodnota 36, ale v případě trubic s menšími průměry je vhodné ji změnit 
za účelem nižší tvorby elementů povrchové sítě. 
S těmito parametry byla vygenerována povrchová síť o 854 000 ploškách (Obr. 19b), jež byla 
dále podrobena kontrole kvality v modulu surface repair. V oblasti hrtanu a bifurkací došlo 
vlivem nekvalitní původní geometrie k vygenerování příliš ostrých hran, které nemají 
morfologické opodstatnění, a proto bylo nutné tyto hrany vyhladit (Obr. 19c a Obr. 19d). Na 
takto upravené geometrii bylo poté možné generovat objemovou síť.  
6.1.5. Objemová síť 
Před vytvořením objemové sítě bylo nutné označit na geometrii typy okrajových podmínek, ze 
kterých vychází automatický generátor při tvorbě objemové sítě. Povrchy všech segmentů byly 
označeny okrajovou podmínkou wall, vstup do sacího nástavce na ústní dutině byl označen 
okrajovou podmínkou pressure outlet a výstupy na konci bronchiálního stromu podmínkou 
velocity inlet. Toto nastavení umožnilo generátoru sítě rozlišit, na které povrchy bude 




je ošetřena několika vrstvami ortogonálních prizmatických buněk a zbytek objemu je vyplněn 
polyhedrálními buňkami. Nastavení hodnot potřebných pro tvorbu prizmatické mezní vrstvy 
bylo voleno pomocí její tloušťky (100% velikosti základní buňky), tloušťky přístěnné buňky Δy1 
(viz Tab. 3) a počtu vrstev (5). Tím byl docílen pozvolný růst buněk do polyhedrální objemové 
sítě a zachováno pravidlo, kdy sousedící buňky by měly dosahovat nejvýše 1,5 násobku svého 
objemu. Objemová síť je generována z povrchové sítě a díky rozdílnému nastavení na 
jednotlivých okrajových podmínkách bylo dosaženo přibližně stejného rozlišení buněk napříč 
celým modelem. Na Obr. 19e je detail objemové sítě a na Obr. 19f řez touto sítí. Síť vytvořená 
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7. NUMERICKÉ SIMULACE PROUDĚNÍ V DÝCHACÍCH CESTÁCH 
Výzkumu proudění byl v této práci věnován velký význam, neboť správné rozřešení 
proudových polí vede k přesnějšímu odhadu depozice částic. Výpočty v této kapitole vycházejí 
z experimentálních měření, díky jejich srovnání nám umožňují validovat správnost nastavení 
numerického modelu a zároveň nám pomohou získat více informací o proudění v daném 
modelu, neboť experimenty jsou často omezeny nedostatky použitých přístrojů, které často 
umožňují měřit pouze v bodech a pouze jednu složku rychlosti. Numerická simulace tak 
umožňuje doplnit výsledky experimentů a přinést tak více informací pro správné pochopení 
sledovaných dějů. Proudění bylo simulováno na všech třech geometriích. Na modelu A byl 
sledován průběh dýchání, model B byl použit pro výzkum stacionárního proudění při použití 
realističtějších okrajových podmínek a model C sloužil k porovnání experimentů provedených 
metodou CTA při řešení stacionárního nádechu. 
7.1. Obecné nastavení fyziky 
Výpočty v této části jsou provedené metodou URANS (nestacionární RANS) s modelem 
turbulence SST (Menter) k-ω zvoleným dle kapitoly 2.4.6 a zapnutou podmínkou pro nízká 
Reynoldsova čísla. Prostor byl modelován pomocí „Three-Dimensional“ modelu vzhledem k 
tvaru geometrie plic, kdy nelze její tvar zjednodušit na 2D nebo 1D problém. Vzduch 
procházející modelem byl uvažován jako plyn s konstantní hustotou (aktivovány modely „Gas“ 
a „constant density“). Při výpočtech byl zanedbán vliv povrchu plic a teploty organismu na 
vdechovaný vzduch. Existují sice výzkumy, které se vlivem vlhkého prostředí v dýchacích 
cestách na procházející vzduch zabývají (Například Tena a Clarà [110]), v tomto výzkumu však 
nebyl uvažován. Vliv rozdílné teploty uvnitř dýchacích cest a teploty vdechovaného vzduchu 
byl z důvodů krátké doby vdechu zanedbán, a nebyl tak řešen přenos tepla mezi povrchem 
modelu a vdechovaným vzduchem. Povrch modelu byl řešen jako nehybný, ačkoliv během 
dýchání dochází k rozpínání a zužování dýchacích kanálů vlivem pohybu bránice a 
mezižeberních svalů. Výpočty však byly prováděny převážně na modelech do 3. – 4. generace 
větvení (depozice 7. – 8. generace), kde jsou větve vyztuženy chrupavkami (viz. Obr. 1), které 
pohybu zamezují. Čas byl modelován pomocí „implicit unsteady“ modelu. Rovnice zachování 
hmoty a pohybu byly řešeny odděleně zvolením „segregated flow“ modelu. Tento přístup se 
hodí k řešení proudění o nižších průtocích, kdy rychlostní a tlakové rovnice na sobě nejsou 
příliš závislé na rozdíl od „coupled flow“ řešiče, který je doporučován pro řešení případů 
s nadzvukovými rychlostmi a zároveň přináší vyšší výpočetní nároky. Konvekční schéma v 
„segregated flow“ modelu bylo nastaveno na „2nd-order upwind“. Správná funkce 
„segregated flow“ modelu je v programu Star-CCM+ zajištěna pomocí řešiče na bázi SIMPLE 
algoritmu. 
7.2. Stacionární nádech 
Stacionární nádech, kdy dýchacím traktem proudí konstantní množství vzduchu směrem 
z ústní dutiny přes tracheu do terminálních částí bronchiálního stromu, je důležitý pro další 
simulace depozice v dýchacím traktu. Tato kapitola se věnuje tvaru rychlostních polí, 
charakteru proudění a porovnání různých rychlostí proudění na modelu C, který je svou 
zjednodušenou geometrií ideální pro popis těchto jevů.  
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7.2.1. Nastavení výpočtu 
Validace modelu byla provedena formou srovnání s experimentem a zdokumentována 
v článcích [111, 112]. Turbulence byla modelována pomocí modelu SST k-ω s dobrými výsledky 
při srovnání stacionárních rychlostních profilů v trachey a průběhů rychlostí během cyklického 
režimu dýchání mezi experimentem a simulací. Výpočet byl proveden pro dva dýchací režimy 
(klidový režim a lehká aktivita) jako nestacionární po dobu 1,5 s s tím, že první sekundu 
probíhal výpočet kvůli vývinu proudového pole a dalších 0,5 s byly ukládány střední hodnoty 
rychlostí, tlaku a turbulentní kinetické energie v celém objemu modelu. Okrajové podmínky 
byly nastaveny na základě průtoků naměřených během experimentů provedených kolegy z 
VUT (Tab. 4). Na deseti výstupech z idealizovaného bronchiálního stromu (Obr. 21) byla 
předepsána rychlostní okrajová podmínka s parabolickým profilem dle (35). 
 
 v&r) 




kde v(r) je rychlost ve vzdálenosti r od středu kružnice, která tvoří okrajovou podmínku, vav je 
průměrná rychlost v potrubí vypočtená na základě průtoku změřeného během experimentu 
(Tab. 4), r je vzdálenost od středu kružnice a R je průměr větve, na níž se nachází okrajová 
podmínka. Na vstupu do ústní dutiny byla předepsána podmínka pressure outlet s nulovým 
tlakovým odporem vůči procházejícímu vzduchu. Na okrajových podmínkách C0 - C10 byla dle 
rovnice (36) předepsána intenzita turbulence a délkové měřítko turbulence dle (37). 
 
 I 
 0,16Re¹E{ (36) 
 
 l 
 0,07d (37) 
 
Tab. 4 Parametry proudění na okrajových podmínkách modelu C 
    15 L/min 30 L/min 
Okr. 
podm. 
Průřez Průtok  Rychlost Průtok  Rychlost 
 S QI15 uI15 QI30 uI30 
  [m2] [m3/s] [m/s] [m3/s] [m/s] 
C0 3.14E-04 2.50E-04 0.80 5.00E-04 1.59 
C1 2.83E-05 3.06E-05 1.08 6.06E-05 2.14 
C2 1.81E-05 2.04E-05 1.13 4.55E-05 2.51 
C3 2.83E-05 3.06E-05 1.08 6.06E-05 2.14 
C4 1.81E-05 2.04E-05 1.13 4.55E-05 2.51 
C5 1.26E-05 1.53E-05 1.22 2.53E-05 2.01 
C6 2.83E-05 3.06E-05 1.08 6.06E-05 2.14 
C7 2.83E-05 3.57E-05 1.26 7.07E-05 2.50 
C8 1.81E-05 2.04E-05 1.13 3.54E-05 1.95 
C9 1.81E-05 2.55E-05 1.41 5.05E-05 2.79 
C10 1.81E-05 2.04E-05 1.13 4.55E-05 2.51 
 
Obr. 21 Schéma modelu C 
Numerické simulace proudění v dýchacích cestách 
50 
 
7.2.2. Analýza proudových polí 
Jelikož se jedná o simulaci stacionárního nádechu tak proud vzduchu prochází směrem od 
ústní dutiny, přes hrtan, tracheu a větvením bronchiálního stromu se veškerý rozdistribuuje 
do okrajových podmínek ve třetí až čtvrté generaci větvení. Během této cesty se neustále mění 
tvary profilu rychlostního pole ať už vlivem geometrie modelu nebo dělením v bifurkacích na 
základě předepsaného průtoku větvemi. Z hlediska tvaru proudění je pro nás nejdůležitější 
ústní dutina s hrtanem, kde se vytváří tzv. laryngální proud, který určuje tvar rychlostního pole 
v trachey. Dalším místem vhodným k samostatnému rozboru jsou bifurkace a jejich vliv na tvar 
proudění za nimi. Analýza níže popsaných proudových polí se týká průtoku odpovídajícího 
klidovému režimu dýchání (15 l/min). Tvary rychlostních profilů při režimu, který odpovídá 
dýchání za podmínek lehké aktivity (30 l/min) jsou téměř totožné a níže provedený rozbor lze 
použít i pro ně. Obrázky odpovídající proudění při tomto režimu jsou umístěny v přílohách 
disertační práce. 
 
Proudová pole v ústní dutině 
Na modelu C byla použita realistická geometrie ústní dutiny a hrtanu, z důvodu vytvoření 
realistického tvaru rychlostního profilu na vstupu do idealizované trachey. Na vstupu do ústní 
dutiny byla předepsána tlaková okrajová podmínka s nastavenou hodnotou nulového 
tlakového odporu vůči proudění. Za účelem rozboru proudění v ústní dutině byl proveden řez 
v rovině YZ, procházející osou sacího nástavce, který ústní dutinu rozděluje na dvě myšlené 
poloviny. Jelikož má ústní dutina komplikovaný tvar, který není dokonale symetrický podél 
žádné z os souřadného systému, bylo na řezu vykresleno skalární pole magnitudy rychlosti a 
vektory rychlostí v rovině tohoto řezu pro lepší pochopení směru proudění v této oblasti. Dále 




Obr. 22 Řez ústní dutinou při průtoku 15 l/min 
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Na Obr. 22 je zobrazen průchod vzduchu skrze ústní dutinu realistického tvaru opatřenou 
sacím nástavcem. Rychlost proudu v této oblasti se pohybuje kolem 1 m/s. V sacím nástavci je 
rychlost odpovídající průtoku a viditelný laminární charakter proudění s minimálním vlivem 
rychlostí ve směru osy X nebo Z. Při přechodu ze sacího nástavce do ústní dutiny proud 
vzduchu přilne ke spodní části geometrie (jazyk) a kopíruje jeho tvar až na konec hrtanu, kde 
vlivem náhlého zúžení geometrie v oblasti, kde jsou umístěny hlasivky, vzniká ostře ohraničený 
proud, ovlivňující proudění až do spodní části trachey. Na Obr. 23 je v místě, kde začíná 




Obr. 23  Průběh statického tlaku ústní dutinou (15 l/min) 
Zobrazení rychlostí v řezech kolmých na směr proudu se nachází na Obr. 24. Na tomto obrázku 
je vykresleno pole rychlostí kolmých na rovinu řezu, vyznačeného na Obr. 22 a zároveň vektory 
znázorňující směr proudění v rovině konkrétního řezu. Stupnice je vyvedena v rozmezí 0 – 
maximální rychlost dosažena ve všech řezech takže nevybarvená část řezu odpovídá místům, 
kde je rychlost v opačném směru vůči proudění vzduchu. Tato rychlost není příliš velká, v ústní 
dutině dosahuje maxima - 0,23 m/s, ale značí chaotické chování proudu vzduchu ovlivněné 
tvarem ústní dutiny. Tvar rychlostního profilu v řezu A-A´ je výrazně ovlivněný geometrií, kdy 
proud je přilnutý k jazyku rychlost v jádru je 1 m/s. Z řezu je také patrné, že v levé, pravé a 
horní části jsou velké oblasti s nulovou hodnotou rychlosti a vlivem geometrie dochází k tvorbě 
příčných vírů. Profil rychlosti v řezu B – B´ je lehce symetrický podle osy Z. Maximum rychlosti 
v tomto řezu je stejné jako v případě roviny A - A´. Na levé a pravé straně jsou patrné příčné 
víry způsobené tvarem hrtanu. Rez C – C´ se nachází na konci hrtanu, v místě, kde jsou hlasivky. 
V tomto řezu je dosaženo maximální rychlosti, neboť je zde nejmenší průřez a této oblasti se 
připisuje vznik tzv. laryngálního proudu [62], který ovlivňuje proudění v trachey a jeho stopy 
jsou patrné i v horní části bronchiálního stromu [113].    




Obr. 24 Příčné řezy ústní dutinou na modelu C při 15 l/min 
Proudění v tracheobronchiálním stromu  
Tracheobronchiální strom modelu C sestává z větví kruhového průřezu spojených prostorově 
se větvícími bifurkacemi na základě úhlů z Obr. 16. Trachea je napojena na ústní dutinu pomocí 
přechodové části dlouhé 1 cm. Idealizovaný tvar umožňuje lépe analyzovat tvary proudění 
závislé na silách působících v bifurkaci. Ve všech větvích tracheobronchiálního stromu byly 
vytvořeny řezy po 5 mm, v nichž byly analyzovány všechny složky rychlostí, tlak a turbulentní 
kinetická energie. Na základě znalostí rozměrů větví byl vypočten průtok a Reynoldsovo číslo 
pro každou větev a tyto hodnoty byly zapsány do Tab. 5. Dále byly v tracheobronchiálním 
stromu vytvořeny řezy kolmé na osu větve, na kterých bude popsán tvar proudění v dané části 
modelu (Obr. 21). 
Zaměříme-li se na analýzu proudění při průtoku, který odpovídá klidovému režimu dýchání (15 
l/min), pak hodnoty Reynoldsových čísel pro všechny větve modelu uvedené v Tab. 5 nabývají 
hodnot odpovídajících laminárnímu charakteru proudění. Jak je však patrné z rychlostních 
profilů na Obr. 25, parabolického tvaru profilu, charakteristického pro laminární proudění v 
kanálu kruhového průřezu, je dosaženo pouze na konci trubic T3 a T4, které se nacházejí 
v druhé generaci větvení na levé straně modelu. 
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Tab. 5 Vypočtené parametry proudění v modelu C 
















 d l S Q Re xr Q Re xr 
  [mm] [m] [m2] [m3/sec] [-] [m] [m3/sec] [-] [m] 
T1 15,2 0,143 1,81E-04 2,50E-04 1337 1,32 5,00E-04 2674 2,64 
T2 10,7 0,043 8,99E-05 1,02E-04 775 0,54 2,12E-04 1611 1,12 
T3 6 0,016 2,83E-05 5,10E-05 691 0,27 1,06E-04 1437 0,56 
T4 6 0,012 2,83E-05 5,10E-05 691 0,27 1,06E-04 1437 0,56 
T5 6 0,015 2,83E-05 3,06E-05 415 0,16 6,06E-05 821 0,32 
T6 4,8 0,015 1,81E-05 2,04E-05 346 0,11 4,55E-05 770 0,24 
T7 4,8 0,015 1,81E-05 2,04E-05 346 0,11 4,55E-05 770 0,24 
T8 6 0,015 2,83E-05 3,06E-05 415 0,16 6,06E-05 821 0,32 
T9 10,7 0,019 8,99E-05 1,48E-04 1124 0,78 2,88E-04 2187 1,52 
T10 7,5 0,025 4,42E-05 6,12E-05 663 0,32 1,21E-04 1314 0,64 
T11 6 0,015 2,83E-05 3,57E-05 484 0,19 7,07E-05 958 0,37 
T12 4,8 0,015 1,81E-05 2,55E-05 432 0,13 5,05E-05 855 0,27 
T13 8,7 0,026 5,94E-05 8,67E-05 810 0,46 1,67E-04 1557 0,88 
T14 6 0,015 2,83E-05 3,06E-05 415 0,16 6,06E-05 821 0,32 
T15 6 0,017 2,83E-05 3,57E-05 484 0,19 6,06E-05 821 0,32 
T16 4 0,015 1,26E-05 1,53E-05 311 0,08 2,53E-05 513 0,13 
T17 4,8 0,015 1,81E-05 2,04E-05 346 0,11 3,54E-05 599 0,19 
T18 4,8 0,015 1,81E-05 2,04E-05 346 0,11 4,55E-05 770 0,24 
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Trachea – T1 
Tvar rychlostního pole ve všech větvích je dán tvarem 
rychlostního profilu vstupujícího do dané větve. V případě 
trachey (T1) je rychlostní profil na vstupu do trubice vytvořen 
laryngálním proudem, zatímco tvar rychlostních profilů 
v ostatních větvích je tvořen rozdělením proudu v bifurkacích. 
Ve všech větvích je pak patrná snaha proudění o ustálení a 
přechod profilu na parabolický tvar. K tomuto však ve většině 
případů nedojde, neboť délky větví evidentně neumožňují plný 
vývoj profilu. Pro výpočet rozběhové dráhy laminárního profilu 
je definována řada vzorců [114]. Pro přibližný odhad délky 
nutné pro plné vyvinutí laminárního profilu byl použit 







Kde xÀ je rozběhová dráha laminárního profilu, Y je průměr 
potrubí a Re je Reynoldsovo číslo. Vztahy pro výpočet 
rozběhové dráhy však vychází z předpokladu pístového tvaru 
vstupního profilu, což v případě deformovaných profilů na 
konci bifurkací neplatí. Takto vypočtené hodnoty (uvedené v 
Tab. 5) nám však mohou ilustrovat alespoň přibližnou délku 
potřebnou k vyvinutí laminárního profilu, kterou lze porovnat 
s délkou větve a na jejich základě odhadnout šanci pro plné 
vyvinutí laminárního profilu. 
Řez T1-a se nachází 1 cm od začátku trubice, která nahrazuje 
tracheu a přibližně 4 cm od místa, kde se formuje laryngální 
proud. Na obrázku Obr. 26 je vidět, že realistický tvar ústní 
dutiny a hrtanu vytváří nesymetrický proud, jehož jádro je 
orientované do levého předního kvadrantu řezu což vede 
k tvorbě Taylor-Görtlerových vírů, které jsou patrné na 
vektorech sekundárních rychlostí rovnoběžných s rovinou řezu. V polovině trachey (řez T1-b) 
je patrná snaha proudu o tvorbu symetrického laminárního profilu. Proud je stále orientovaný 
v pravém předním kvadrantu, jeho profil však přechází do kruhového tvaru. Na vektorech 
sekundárních rychlostí je patrné zmenšování víru nad levou stranou modelu na úkor víru nad 
pravou stranou což může být následkem přechodu jádra proudu do osy trachey. Poslední řez 
T1-c se nachází 1 cm nad první bifurkací. Proud je téměř symetrický podle předo-zadní osy, 
jeho jádro je však stále mimo větve, orientované k přední stěně trachey. Za těchto podmínek 
pak proud vstupuje do bifurkace, kde je rozdělen na dva menší proudy v poměru daném 
průtokem předepsaným na větve na konci modelu.   
Proudění v bifurkaci 
V bifurkaci dochází k rozdělení proudu vzduchu o daném průtoku na dva menší proudy. Proud 
vzduchu, který přichází z trachey, naráží na karinu bifurkace na které se rozdělí na levý a pravý 
proud, jež jsou oba přilnuté ke spodní straně větve vlivem setrvačných sil. Toto rozdělení je 
dáno průtoky do levé a pravé strany modelu. V případě tohoto modelu jsou průtoky rozdělené 
tak, že 41% vzduchu směřuje do levé části modelu a 59% do pravé. Dceřiné větve pak svírají 
Obr. 26 Profily rychlostí v T1 (15 l/min) 
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úhel 108° a mají stejný průměr 10,7 mm. Díky 
tomu je ve větvi směřující do pravé části 
modelu (levá větev na obrázku) dosaženo 
vyšší rychlosti odpovídající přibližně 2,4 m/s. 
Z vektorů rychlosti na Obr. 27 je patrné, že při 
vstupu do bifurkace, ani v ní, nedochází 
k míšení proudnic vzduchu a ten je rozdělen 
na základě předepsaného průtoku. Na konci 
trachey, kde dochází k větvení, je na obou 
stranách patrné odtržení proudu s následnou 
oblastí recirkulace ve větvi T2. Na vstupu do 
bifurkace (Obr. 28) má rychlostní profil 
eliptický tvar posunutý od osy větve lehce 
dopředu. Na vektorech sekundárních 
rychlostí je pak na levé a pravé straně řezu 
patrná tendence proudu přejít do směru, ve 
kterém se nacházejí dceřiné větve. Na 
výstupech z bifurkace je pak patrné formování rychlostních profilů do dceřiných větví T2 a T9. 
Oba profily jsou od osy větve posunuté směrem dopředu, což je způsobeno jednak laryngálním 
proudem, který po celou délku trachey nedokázal vytvořit symetrický laminární profil a 
zároveň tvarem bifurkace, která se nevětví planárně, kdy osy dceřiných větví svírají 
s mateřskou větví úhly ve více dimenzích. Zároveň je na vektorech sekundárních rychlostí 
patrná tvorba Taylor-Görtlerových vírů. Na pravé straně řezu zobrazujícím proudění v levém 
výstupu je prázdná oblast značící záporné rychlosti. Ta je způsobená recirkulací vzduchu 
v první polovině větve T2 popsané dále v textu.  
 
 
Obr. 28 Profily rychlostí na vstupu a výstupech z první bifurkace modelu C (15 l/min) 
Levá strana modelu – T2 
Průběh rychlosti ve větvi T2 lze sledovat na rychlostních profilech na Obr. 25. Je na nich patrný 
úplav, který vzniká vlivem změny směru proudu při přechodu z trachey do levé části modelu. 
Proud je přilnutý ke spodní straně větve (na Obr. 29 jde o levou stranu řezu) a v první polovině 
je patrná oblast recirkulace. Ta je způsobena rozléváním proudu po stěně kruhového průřezu 
a tvorbou příčných vírů. Profil rychlosti ve směru osy větve (Obr. 29) v této větvi tak svým 
tvarem připomíná půlměsíc kdy jádro proudu je přilnuté k levé straně řezu (dno větve) a na 
pravé straně se vyskytuje oblast se zápornými hodnotami rychlosti, která je patrná přibližně 
Obr. 27 Rychlostní pole v první bifurkaci (15 l/min) 
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do poloviny větve. V druhé polovině větve je pak patrná tendence o přechod do parabolického 
tvaru specifického pro laminární charakter proudění. V celém modelu je levá větev v první 
generaci jedinou, kde lze takto výraznou oblast recirkulace pozorovat, což je zřejmě dáno 




Obr. 29 Profily rychlostí v levé straně modelu C (15 l/min) 
 
Pravá strana modelu – T9, T10 a T13 
Zatímco první bifurkace zakončující větvení symbolizuje klasické dělení proudu probíhající při 
téměř symetrické geometrii, v případě větvení v druhé generaci pravé strany modelu jde spíše 
o odbočení, kdy větev T13 navazuje na směr větve T9 a větev T10 s nimi svírá úhel 78°. Průběh 
rychlostního profilu ve větvi T9 je podobný jako v případě větve T2 s tím rozdílem, že se zde 
nevyskytuje oblast recirkulace. Může to být způsobené menším úhlem, který svírá větev T9 od 
osy mateřské větve T1 a tudíž nižším vlivem setrvačných sil. Na Obr. 30 jsou znázorněny profily 
rychlostí rovnoběžných s osou větve a vektory sekundárních rychlostí v rovině řezu, pro řezy 
T9, T10 a T13. 
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7.3. Cyklický režim dýchání 
Dýchání se vyjadřuje periodicitou, při které se střídá nádech a výdech. Toto probíhá podle 
funkce, podobné sinusoidě. Během dýchání dochází k postupnému nárůstu a poklesu rychlosti 
v dýchacím traktu a zároveň k úplnému otočení směru proudící látky. Z hlediska zaměření 
práce na inhalaci aerosolů, je v této kapitole větší pozornost věnována nádechové části 
dýchacího cyklu. Rozbor rozdílů mezi charakterem proudění při nádechu a výdechu je také 
proveden. 
7.3.1. Popis experimentu 
Výpočet kopíroval podmínky během experimentálních měření provedených Ing. Lízalem, Ph.D. 
a doc. Jedelským. Experimenty byly provedeny metodou fázové dopplerovské anemometrie 
(PDA) při běžných laboratorních podmínkách. Experimentální sestava se skládala ze 
simulátoru dýchání (pneumatický válec), generátoru částic, modelu uchyceného v rámu, 
připevněného k polohovacímu zařízení a fázového dopplerovského analyzátoru, umožňujícího 
měřit jednu složku rychlosti (Obr. 31). Jelikož technologie PDA neumožňuje měřit přímo 
rychlost vzduchu proudícího modelem, musely být použity trasovací částice, konkrétně di-2-
ethylhexyl sebacat (DEHS) o velikosti 3 μm.  Aby bylo možné považovat výsledky měření za 
právoplatné, bylo nutné splnit podmínku Stk < 0,1, která zaručuje, že částice co nejlépe 
kopíruje proudnice tekutiny, jíž je unášena [115], což tato velikost částic splňuje. Částice 
DEHSu byly generovány pomocí TSI CMAG (model TSI 3475, TSI Inc. Shoreview, MN, USA) (1), 
a jejich velikost a koncentrace byla kontrolována monitorem TSI PAM 3375 (2). Přibližně 
polovina částic byla distribuována do plastového pytle (3) přichyceného k horní části modelu 
A a druhá polovina byla přiváděna do směšovací komory (5). V této komoře byly částice DEHSu 
smíšeny se vzduchem a pomocí deseti hadic rozvedeny k výstupům z bronchiálního 
stromu modelu A. Samotné dýchání bylo simulováno pomocí pneumatického válce (6) 
Hoerbiger NZK 6100-0400 AG poháněného motorem TG Drives TGH3 (TG drives, s.r.o. CZ). 
 
 
Obr. 31 Schéma experimentální trati 
K měření rychlostí ve vybraných bodech byl použit systém Dantec PDA (Dantec Dynamics A/S, 
Skovlunde, Denmark) (7) s Ar-Ion+ laserem 5500A-00 ILT, 300 mW (Ion Laser Technology, Salt 
Lake City, UT, USA). Průměr paprsku laseru byl 2,5 mm a vlnová délka činila 514 nm. Paprsek 
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byl rozdělen pomocí optické sady 58N10 na dvě části ve vzdálenosti 60 mm a ohniskové 
vzdálenosti 310 mm. Křížení těchto paprsků vytvořilo eliptický měřící objem o rozměrech 
0,25 x 0,25 x 0,3 mm. Data procházející měřícím objemem byla poté ukládána do PC a 
vyhodnocena. Více podrobností k experimentům lze najít v dizertační práci Ing. Lízala, Ph.D. 
[21]. 
7.3.2. Nastavení výpočtu 
Aby simulace co nejvěrněji odpovídala experimentu, bylo nutné předepsat podobné 
podmínky. Během experimentu byl vzduch přiváděn ze směšovací komory do modelu pomocí 
deseti hadic, které byly připojeny na koncové větve bronchiálního stromu. Distribuce vzduchu 
tímto způsobem nebyla rovnoměrná, neboť větve nemají totožný tlakový odpor, proto byl 
průtok každou větví změřen a výsledky zapsány do Tab. 6.  
 
Tab. 6 Parametry proudění na okrajových podmínkách modelu A 













S VtI15 VtE15 VtI30 VtE30 
[m2] [m3] [m3] [m3] [m3] 
A1 2.49E-05 3.71E-05 5.13E-05 5.75E-05 1.11E-04 
A2 1.72E-05 3.31E-05 4.46E-05 5.75E-05 8.90E-05 
A3 2.78E-05 6.08E-05 5.07E-05 1.30E-04 9.65E-05 
A4 1.76E-05 3.89E-05 4.13E-05 6.82E-05 7.79E-05 
A5 1.36E-05 5.15E-05 4.28E-05 1.07E-04 7.85E-05 
A6 3.28E-05 7.13E-05 6.09E-05 1.63E-04 1.23E-04 
A7 2.78E-05 5.66E-05 4.38E-05 1.24E-04 9.29E-05 
A8 1.72E-05 5.04E-05 5.04E-05 9.88E-05 9.72E-05 
A9 1.73E-05 5.10E-05 6.17E-05 9.76E-05 1.30E-04 
A10 1.68E-05 4.92E-05 5.25E-05 9.56E-05 1.03E-04 
 
Pro simulování dýchání byla zvolena sinová funkce s periodou T = 4 sekundy a dechovými 
objemy dle dýchacího režimu, uvedenými v Tab. 6. Tyto objemy odpovídají klidovému 
dýchacímu režimu (15 l/min) a režimu lehké aktivity (30 l/min). Na každý z deseti výstupů (Obr. 
32) byla předepsána rychlostní okrajová podmínka s předpisem rychlosti dle (39) s parametry 
dané větve (Dechový objem 9;, Průřez větve v místě přerušení W;).  
 
 ;&t) 
 9; ∙ W; ∙  ∙ ÁÂÃ Ä2 ∙ Å (39) 
 
Simulován byl jeden dechový cyklus. Doba trvání výpočtu činila 4 vteřiny a délka časového 
kroku byla pevně nastavena na 1 ms. Po výpočtu bylo zkontrolováno Courantovo číslo, jehož 
maximální hodnota v celém objemu modelu během dýchacího cyklu byla C ≈ 4. Okrajová 
podmínka na povrchu stěny modelu byla „wall“ což značí neprostupný povrch s nulovou 
hodnotou rychlosti. Okrajová podmínka na vstupu do modelu byla zvolena „pressure outlet“ 
s nulovým tlakovým odporem vůči proudícímu vzduchu. Vstup modelu před hrtanem a 
Obr. 32 Schéma modelu A 
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výstupy z modelu A1 - A10, byly z důvodu ošetření proti zpětnému proudění, a z důvodu vývoje 
proudění, jelikož byl předepisován pístový profil rychlosti, prodlouženy o 5 cm. Hodnota 
intenzity turbulence Æ na vstupech a výstupu z modelu byla předepsána 0,01. Tuto hodnotu 
lze předběžně spočítat na základě rovnice (36) avšak v případě cyklického režimu proudění, 
kdy dochází ke změně rychlosti v každém časovém okamžiku, je tento předpis problematický 
a v případě jeho nastavení na okrajovou podmínku vedl k problémům s konvergencí celého 
výpočtu. Intenzita turbulence tak byla zvolena na pevno, dle literární rešerše, kdy 
v analyzovaných článcích byly voleny hodnoty I = 0,01 – 0,05. Heenan [70] dospěl k závěru, že 
proměnlivá změna intenzity turbulence na okrajové podmínce má malý vliv na výsledek. Síť, 
která byla během výpočtu použita, měla 2,7 milionů buněk.  
Simulace byla provedena v totožných bodech jako experiment. Srovnání experimentu a 
simulace ve vybraných bodech během klidového dýchacího režimu (0,5 l x 4 s) jsou uvedeny 
v kapitole 7.3.4. Výsledky simulací a jejich srovnání s experimentem při režimu odpovídající 
lehké aktivitě (1 l x 4 s) jsou uvedeny v přílohách. Přehled měřených rovin a bodů je uveden 
na Obr. 33. 
 
Obr. 33 Přehled měřených bodů 
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Orientace bodů vychází z experimentu, kde je obtížné určit jejich polohu na základě 
souřadného systému. Poloha modelu během experimentu byla neustále upravována kvůli 
snadnějšímu přístupu laseru PDA systému do měřeného místa. Polohování tak vychází 
z postupu, zavedeného Ing. Lízalem, Ph.D. během experimentu. Dýchacími cestami byl 
proložený pomyslný kříž, jehož ramena směřují vždy k pravé (P), levé (L), přední (F) a zadní (Z) 
straně modelu. Průsečík kříže se nachází v ose 
větve a jeho poloha byla nejčastěji zapsána jako 
vzdálenost od nejbližší bifurkace. Jednotlivé 
body jsou pak definovány jejich vzdáleností od 
středu kříže a orientací na některou ze stran 
(případně natočením bodů od ramen kříže). 
Vzhledem k tomu, že použitá metoda PDA je 
schopna měřit pouze jednu složku rychlosti, byly 
v každé z rovin vytvořeny lokální souřadné 
systémy (Obr. 34) a s experimentem byla 
srovnávána pouze složka rychlosti rovnoběžná 
s osou Z lokálního souřadného systému každé 
roviny. 
Výpočet byl řešen metodou RANS s modelem turbulence zvoleným dle kapitoly 2.4, jako 
časově neustálený. Konvergence v rámci časového kroku byla ošetřena podmínkou, kdy každý 
časový krok byl považován za zkonvergovaný při splnění podmínky (velikost residuí hybnosti 
ve směru X, Y, Z a kontinuity) < 10-4. Kontrola nezávislosti 
sítě byla provedena pro případ, kdy modelem protékal 
průtok 15 l/min. Pro pět různých hustot sítě (1,7; 2,7; 3,4; 
4,2 a 7 milionů buněk) byl porovnáván průběh rychlosti 
v jednom měřeném bodě v ose trachey během nádechu. 
Tyto průběhy byly proloženy sinovou funkcí, aby se 
vyhladily drobné fluktuace a vzájemně porovnány (Obr. 
35). Z porovnání výsledků vyplývá podobnost v případě 
velikostí sítí 2,7 – 7 mil buněk, kdy se rozdíl ve výsledcích 
liší přibližně o 2%. V případě hrubé sítě, s 1,7 miliony 
buněk, se hodnoty rychlosti během nádechu příliš liší od 
ostatních sítí, a proto tato síť nebyla uvažována. 
7.3.3. Přesnost určení pozice měřeného bodu 
Mnoho výsledků v této kapitole může být ovlivněno nepřesným umístěním 
měřeného/sledovaného bodu v modelu. Při experimentu nebylo možné umístit model tak, aby 
byla pozice měřicích bodů zaznamenávána vůči nějakému souřadnému systému. Body byly do 
simulace zadávány na základě vzdáleností měřicích rovin od bifurkací, což může způsobit jistou 
odchylku v poloze skutečného a měřeného bodu. Roviny byly dále v modelu orientovány tak, 
že jejich normála byla rovnoběžná s pomyslnou osou větve, což je v případě realistického tvaru 
modelu obtížné stanovit. Další diferenci může způsobit velikost měřených objemů. Zatímco 
velikost objemu měřeného systémem PDA byla přibližně 0,25 mm3, přesnost jeho nastavení 
pomocí traverzovacího systému 0,02 mm a celková nepřesnost stanovené pozice je 
odhadnuta ±0,3 mm. Průměrná velikost buňky výpočetní sítě byla 0,7 mm. Z výsledků je pak 
patrné, že mnoho měřicích bodů se nachází v oblastech vysokých gradientů sledované veličiny 
Obr. 34 Lokální souřadné systémy na modelu A 
Obr. 35 Test nezávislosti sítě 
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a jejich drobné posunutí může mít za následek velký rozdíl v porovnávaných hodnotách. 
Případy, kdy k tomuto mohlo dojít, jsou popsány níže v textu.  
7.3.4. Výsledky simulace 
Na obrázcích Obr. 36, Obr. 40, Obr. 43, Obr. 44, Obr. 45, Obr. 50, Obr. 51 a Obr. 52 se nachází 
srovnání hlavní složky rychlosti simulovaného dýchacího cyklu (osa z - modrá čára) s hrubými 
experimentálními daty (bod) prezentujícími 8-10 po sobě jdoucích dýchacích cyklů překrytých 
přes sebe z důvodů dobrého statistického vzorku, a statistického vyhodnocení 
experimentálních dat metodou fázového průměru, kdy byl celý cyklus rozdělen na časové 
úseky trvající 30 ms, ty byly zprůměrovány a jejich proložením vznikla spojitá křivka (více 
informací v [113]. Protože během experimentu nebylo možné zaručit nulovou rychlost v čase 
t = 0 s (přívod aerosolu z generátoru před ústa a před terminální větve modelu nebyl vyvážen 
a z toho důvodu bylo přítomen malý stacionární průtok (cca 1 l/min), který ovlivnil naměřené 
hodnoty rychlostí), byla experimentální a numerická data zkorigována tak, že v počátku 
nádechového cyklu byl zjištěn rozdíl mezi fázovým průměrem a numerickou simulací a o tento 
rozdíl byly experimentální data posunuta. Protože simulace na rozdíl od experimentů 
umožňuje zjistit hodnoty všech složek rychlosti v daném bodě, byly jejich průběhy též přidány 
(azurová – rychlost ve směru osy X, zelená – rychlost ve směru osy Y, viz. Obr. 34) jako 
dodatečná informace o jejich vlivu v dané rovině. Nádechová část cyklu probíhala v čase 0-2 s 
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7.3.5. Trachea T-a 
 
Obr. 36 Časový průběh osové rychlosti v rovině T-a (15 l/min) 
Tato měřící rovina se nachází 5 cm nad carinou trachey a průměr trachey v tomto místě činí 
16,1 mm. Během nádechu i výdechu jsou na experimentálních datech patrné fluktuace 
v rozsahu přibližně 1,5 m/s ve vrcholu nádechové i výdechové části cyklu. Tyto fluktuace se 
však během simulace projevují pouze v nádechové části cyklu, zatímco ve výdechové části byl 
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zaznamenán spíše klidný průběh. Nástup těchto fluktuací v nádechové části (během 
experimentu) začíná přibližně v t = 250 ms, kde můžeme na hrubých experimentálních datech 
i fázovém průměru pozorovat lokální maximum a za ním zvětšující se rozptyl naměřených 
hodnot. Toto maximum je zachyceno i na numerické simulaci a má souvislost s počátkem 
přesunu rychlostního pole vlivem tvorby laryngálního proudu a vzhledem k tomu, že odděluje 
část, kde dochází k fluktuacím od části klidné, dochází v tomto okamžiku pravděpodobně 
k přechodu mezi charakterem proudění (laminární -  turbulentní). Studie vývoje rychlostního 
profilu okolo 200 ms a v maximu nádechové části cyklu v tomto řezu je na Obr. 37. 
 
 
Obr. 37 Vývoj rychlostního profilu v rovině T-a (15 l/min) 
Z něj je patrné, že do času t = 250 ms má profil rychlosti v tomto řezu pouze jedno maximum 
přikloněné k levé a zadní straně trachey, průtok tracheou v tomto okamžik činí přibližně 
8 l/min a dle Reynoldsova čísla jde o laminární proudění. V čase t = 350 ms však průtok narostl 
na 12 l/min což se dá považovat za počátek změny na turbulentní charakter proudění 
s intenzivním míšením proudnic [116]. S dalším nárůstem průtoku a tudíž i Reynoldsova čísla 
dochází k rozvoji laryngálního proudu, který tímto řezem prochází a vzniku sedlového tvaru 
což může být pozorováno v době t = 300 – 350 ms. V době, kdy nádechová část dýchacího 
cyklu dojde ke svému maximu (t = 1000 ms), je laryngální proud orientovaný k levé straně 
modelu a v předo-zadním směru profil vykazuje vysokou míru nepravidelnosti způsobenou 
patrně omezením proudu stěnou trachey, což je patrné na Obr. 38. Ten také znázorňuje předo-
zadní přesun laryngálního proudu v čase t = 750 – 1250 ms. Vlivem velkých gradientů rychlosti 
v okolí sledovaných bodů a přesunu maxima laryngálního proudu tak mohly vznikat fluktuace 
zaznamenané v časovém průběhu rychlosti na Obr. 36. Změny ve tvaru rychlostního profilu 
jsou tak způsobeny nejen nárůstem průtoku (a tím Reynoldsova čísla), ale i ostrým vzrůstem 
TKE. Výše uvedená tvrzení dokazují, že proudnice na konci trachey jsou promíšené, což lze 
sledovat na nárůstu TKE v této oblasti, ale i vlivu sekundárních rychlostí v měřených bodech. 
Jak může být patrné z Obr. 37, kde jsou znázorněny rychlostní profily v řezu T-a, shoda mezi 
simulací a experimentem je kvalitativně a v některých bodech i kvantitativně dobrá. V pravo-
levé rovině je shoda experimentu a simulace na vysoké úrovni, kdy pouze v levém krajním 
bodě sledujeme jistou odchylku, ta však může být způsobena malou vzdáleností bodu od stěny 
modelu, kdy přesnost systému PDA v těchto vzdálenostech může selhat vlivem nedokonalosti 
povrchu modelu a možnému pokřivení paprsku laseru procházejícího stěnou modelu.      
Co se týče samotného porovnání experimentu a simulace v tomto řezu tak na Obr. 36, je 
patrná poměrně dobrá shoda během nádechové části cyklu, avšak výdechová část ukazuje 
odchylky v pravo-levé rovině. V případě výdechu dochází v této oblasti k promíchání dvou 
proudů vzduchu jdoucích z levé a pravé části bronchiálního stromu a to s sebou přináší velké 
míšení proudnic těchto dvou proudů vzduchu, které má zřejmě model problém predikovat. 




Obr. 38 Oscilace rychlostního pole během nádechu v rovině T-a (15 l/min) 
Tvar rychlostního pole během výdechu může být odvozen z Obr. 39, kde jsou uvedena skalární 
pole rychlostí rovnoběžných s normálou dané roviny, nacházející se v trachey a levé části 
bronchiálního stromu. Pro každý řez byly použity hodnoty z maxima nádechové a výdechové 
části dýchacího cyklu, tedy časové okamžiky t = 1000 ms a t = 3000 ms. Tyto profily doplňují 
1D informaci z experimentu a dávají nám ucelený pohled na dění v celém řezu. Vzhledem 
k tomu, že jde o vrchol nádechu a poté začne průtok modelem klesat, se jedná o maximální 
vývojové stádium proudění v každém řezu. Tvar rychlostního pole během výdechu z Obr. 39 je 
patrně ovlivněn srážkou dvou proudů vzduchu jdoucích z levé a pravé strany plic.  
 
 
Obr. 39 Tvary rychlostních polí během nádechu a výdechu v trachey a levé části bronchiálního stromu (15 l/min) 
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7.3.6. Levá strana plic 
Na levé straně bronchiálního stromu bylo porovnáno 12 bodů ve třech rovinách. Roviny L1-a 
a L1-b se nachází v první generaci větvení, ve větvi, která se mírně stáčí nahoru proti směru 
proudění. Rovina L1-a se nachází přibližně 10 mm od první bifurkace a rovina L1-b je 12 mm 
od ní. Rovina L3, se pak nachází v druhé generaci větvení bronchiálního stromu ve větvi 
orientované směrem dolů, vedoucí do levého dolního plicního laloku. 
Rovina L1-a 
Porovnání simulovaných a naměřených hodnot rychlostí rovnoběžných s osou řezu se nachází 
na Obr. 40.  
 
Obr. 40 Časový průběh osové rychlosti v rovině L1-a (15 l/min) 
Z výsledků srovnání rychlostí ve všech pěti měřených bodech je patrná dobrá shoda simulace 
s experimentem během nádechové části dýchacího cyklu avšak průběh během výdechu je 
predikován převážně chybně. V bodech C0, Z3, F3 a L3 je patrné, že jak simulace, tak 
experiment během nádechu ukazují velice nízké hodnoty rychlosti, a časový průběh rychlosti 
se nepodobá sinovému průběhu průtoku určovanému (39). Jediný bod, který tento průběh 
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sleduje je P3, který tak naznačuje, že jádro proudu bude přilnuté k pravé straně řezu. To je 
pravděpodobně způsobeno tvarem větve a distribucí celkového průtoku, jdoucího z trachey, 
v první bifurkaci bronchiálního stromu. Průběh simulací v případě výdechové části dýchacího 
cyklu by naznačoval přilnutí jádra proudu spíše v pravém předním kvadrantu, kdy dokonce 
simulace v bodě L3 předpokládají opačnou rychlost proti předpokládanému směru proudění a 
tudíž naznačují oblast odtržení proudu. Fluktuace během nádechové části dýchacího cyklu 
zobrazené na průběhu simulované rychlosti (převážně body C0, Z3 a F3) jsou způsobené 
vlivem předo-zadní oscilace proudu podél stěny větve a vysokých gradientů v oblasti těchto 
bodů, kdy přesun jádra proudu podél pravé strany roviny L1-a má za následek fluktuace ve 
vývoji rychlosti o velikosti až 1,5 m/s. Toto je potvrzeno na Obr. 41 a je možné, že se jedná o 
oscilace přenesené proudem z trachey, kde byly vyvolány laryngálním proudem. 
 
 
Obr. 41 Oscilace rychlostního pole během nádechu v rovině L1-a (15 l/min) 
Obr. 39 pak ukazuje tvar rychlostního profilu v řezu L1-a během vrcholu nádechové  a 
výdechové části cyklu. V obou případech jeho tvar připomíná půlměsíc a v levé části řezu je 
patrné proudění proti předpokládanému směru proudu (významnější v případě výdechu), 
které může indikovat chování proudu podobné Taylor-Görtlerovým vírům [117]. Z časového 
průběhu rychlosti v bodech je pak patrné, že tento tvar proudění se formuje po celou dobu 
nádechu a změna průtoku tak nemá vliv na tvar rychlostního profilu.   
 
 
Obr. 42 Vývoj rychlostního profilu v rovině L1-a (15 l/min) 
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Porovnání rychlostních profilů během měření a simulace nabízí poměrně dobrou kvalitativní 
shodu, co se týče tvaru profilu. Je vidět, že simulace podhodnocuje hodnoty rychlostí v přední 
a zadní části rychlostního pole. To může být opět způsobeno pozicí měřících bodů F3 a Z3, 
které se nacházejí v oblasti vysokých gradientů. Rychlostní profil je v předo-zadní rovině 
symetrický s dvěma maximy po stranách a jedním minimem v ose větve. Levo-pravá rovina 
nabízí náhled na oblast odtržení na levé straně a je zde patrné, že veškeré množství vzduchu 
předané větví L1 dále do bronchiálního stromu probíhá poblíž pravé strany řezu větví. Je také 
vidět, že hodnoty na levé straně řezu jsou neměnné po celou dobu vývoje rychlostního profilu. 
Rovina L1-b 
Rovina se nachází ve stejné větvi jako rovina L1-a avšak vlivem tvaru větve je její normála 
orientována více vodorovným směrem (viz. Obr. 33). Ve všech pěti sledovaných bodech je opět 
dobrá shoda simulace a experimentu během nádechové části dýchacího cyklu. Srovnání ve 
výdechové části vychází o něco lépe než v rovině L1-a, avšak stále jsou zde velké rozdíly, 
především v bodech C0, P2.3 a L2.3. Díky průběhům rychlostí ze sledovaných bodů opět 
můžeme předpokládat podobný charakter profilu rychlosti jako v případě řezu L1-a, tentokrát 
však ne s tak výraznou oblastí odtržení, což je potvrzeno na Obr. 43.  
 
Obr. 43 Časový průběh osové rychlosti v rovině L1-b (15 l/min) 
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Jádro proudu je během nádechu přilnuté k levé straně řezu, což je zdokumentováno na Obr. 
39. Průběhy rychlostí v měřených bodech pak vykazují nejvyšší amplitudu v bodě P 2.3, čímž 
odkazují na polohu jádra proudu. Porovnání výdechové části naznačuje poměrně dobrou 
shodu simulace a experimentu v laminární části výdechové části dýchacího cyklu (t = 2000 - 
2200 ms) avšak špatnou predikci při přechodu na turbulentní charakter proudění. 
Rovina L3 
Rovina se nachází v druhé generaci větvení 
v části, která vede do dolního plicního laloku. 
Průběh rychlosti rovnoběžné s normálou 
roviny na Obr. 44 vykazuje v této rovině 
malou oblast odtržení na pravé straně řezu. 
Na této straně bohužel nebyly provedeny 
experimenty z důvodu špatného přístupu 
laseru systému PDA v této oblasti.  Z výsledků 
v rovinách L1-a a L1-b je však patrné, že k-ω 
SST model predikuje oblasti odtržení celkem 
spolehlivě. Porovnání s experimentem 
proběhlo v bodech C0 a L1. V každém z bodů 
vykazují výsledky simulace během nádechu 
hladký sinusový průběh s velmi slabými 
oscilacemi, což indikuje poměrně stabilní 
strukturu proudu. Toto může znamenat, že 
nestability šířené proudem vlivem kmitání 
laryngálního proudu jsou prostupem skrz 
kanály bronchiálního stromu tlumeny a 
v této části již téměř zanikly. Experiment 
však, především v bodě C0, stále vykazuje 
vysokofrekvenční kmitání rychlosti v daných 
bodech, které však metoda RANS, ze své 
podstaty nedokáže zachytit. Srovnání v bodě 
L1 pak vykazuje lehké podhodnocení 
rychlosti během nádechu. Během výdechu 
však není dostatečné množství dat 
z experimentu, proto je srovnání nemožné, 
průběh dostupných dat však odkazuje na 
odtržení v této oblasti, což simulace 
nepotvrzuje. 
 
7.3.7. Pravá strana plic 
Na pravé straně bronchiálního stromu byly sledovány čtyři roviny až do třetí generace větvení, 
celkem 13 měřicích bodů. Z morfologie bronchiálního stromu je patrné, že na rozdíl od levé 
strany stromu, ta pravá ústí do tří plicních laloků, k dělení do rozdílných laloků dochází za 
rovinami P1 a P2. 
 
Obr. 44 Časový průběh osové rychlosti v rovině L3 (15 l/min) 




Tato rovina se nachází v první generaci větvení na pravé straně bronchiálního stromu. Větev 
P1 je dlouhá 13 mm a rovina P1 se nachází v její polovině. Jedná se o větev s největším 
průměrem z větví bronchiálního stromu a během dýchání skrze ni prochází cca 60% celkového 
množství vzduchu. Za větví se nachází bifurkace specifického tvaru. Zatímco ve většině případů 
větvení na modelu A se dceřiné větve větví symetricky podél osy mateřské větve tak v případě 
této bifurkace je jedna dceřiná větev (P2) navazuje na osu mateřské větve (P1) a větev P3 
z nich vychází pod úhlem 78°. Na Obr. 45 se nachází srovnání v pěti bodech v rovině P1. Shoda 
mezi experimenty a simulací je dobrá v případě bodů C0, Z3.5 a L3.5. V případě bodů F3.5 a 
P3.5 se však simulace a experimenty liší. Zatímco počítačová simulace se snaží predikovat 
průběh rychlosti rovnoběžné s normálou roviny během nádechu a výdechu tak, že jeho tvar 
připomíná sinovou funkci s amplitudou přibližně 2,5 m/s, průběh rychlosti dle měření PDA je 
jiný. 
 
Obr. 45 Časový průběh osové rychlosti v rovině P1 (15 l/min) 
Tento rozdíl mezi predikovaným a změřeným průběhem rychlosti může být způsoben vinou 
špatného určení pozice měřicího bodu (viz. výše), ale také může být způsoben neschopností 
modelu RANS predikovat zóny odtržení. Aby se vyřadilo podezření, že může tato chyba 
Numerické simulace proudění v dýchacích cestách 
70 
 
souviset s jemností sítě, bylo provedeno srovnání výsledků v této oblasti pořízených 
v maximuu nádechové části dýchacího cyklu. Na Obr. 46 můžeme vidět porovnaná rychlostní 
pole (magnituda rychlosti) v řezu první bifurkací, s vyznačeným bodem P3.5 pro síť použitou 
při vyhodnocení (2,7 mil. buněk) a jemnější síť se 7 mil. buňkami. 
 
 
Obr. 46 Porovnání kvality výpočtu na jemnější síti 
Z obrázku je patrné, že oblast odtržení proudu se nachází na stejném místě při použití obou 
jemností sítí a bod P3.5 se v obou případech nachází v prudkém gradientu rychlosti. Srovnáme-
li však rychlostní profily v daném řezu ve stejných časových intervalech jako v případě levé 
strany, je vidět poměrně dobrá kvalitativní shoda v předo-zadní rovině. Tvar profilu se poté liší 
v levo-pravé rovině, vlivem špatné predikce u pravé strany. Na této straně jsou simulované 
hodnoty rychlosti nadhodnocené, tvar profilu odkazuje na turbulentní charakter proudění a u 
pravé strany se nenachází výrazná oblast nulového proudění jako v případě experimentu. 
 
 
Obr. 47 Vývoj rychlostního profilu v rovině P1 (15 l/min) 
Studie pohybu rychlostního pole během nádechu je provedena na Obr. 48. Je na ní stále patrné 
nestabilní chování čela proudu v čase t = 750 – 1250 ms, i přechod profilu z poměrně plochého 
(t = 850 – 1000 ms) na profil s jasným jádrem v zadní polovině roviny. Zároveň je na pravé 
straně patrná oblast nulového toku, která přetrvává po celou dobu nádechové části dýchacího 
cyklu. Jak je patrné z rychlostního profilu během vrcholu výdechové části na Obr. 49, tak oblast 
nulového toku na pravé zůstává po celou dobu dýchacího cyklu. Tento trend zachycují i 
experimenty, jejichž průběh nekoresponduje se sinovým průběhem dýchacího cyklu.  




Obr. 48 Oscilace rychlostního pole během nádechu v rovině R1 (15 l/min) 
 

















Rovina P3-b se nachází ve větvi ústící do 
pravého horního plicního laloku. Jak je vidět 
z výsledků srovnání tak průběh nádechové 
části dýchacího cyklu (Obr. 50) je pomocí 
simulace predikován poměrně přesně. 
V případě středového bodu C0 je odchylka od 
fázového průměru experimentálních dat 
minimální a průběh naznačuje lehké oscilace 
v oblasti maxima nádechu.  V případě bodu 
F1.5 je odchylka od experimentálních dat již 
větší avšak stále v přijatelné hladině 
přesnosti. Rychlosti v obou případech sledují 
sinový tvar průběhu dýchacího cyklu.  
Výdechovou část dýchacího cyklu však model 
predikuje chybně. Zatímco v bodě C0 dle 
modelu neproudí téměř žádný vzduch 
(průběh rychlosti je nulový) tak průběh 
měření naznačuje charakter podobný 
sinovému průběhu s přechodem do 
konstantní rychlosti okolo maxima výdechu. 
V bodě F1.5 je situace úplně opačná. 
Prohlédneme-li si tvar rychlostního profilu 
v maximu výdechové části dýchacího cyklu na 
Obr. 49, zjistíme, že simulace predikuje tvar 
podobný rovině L1-a. Větve L1 a P3 si však 
tvarově podobné nejsou a tento tvar 
rychlostního profilu by tak mohl být 




Rovina P2 a P9 
Větev P2, ve které se nachází tato rovina P2, téměř plynule navazuje na mateřskou větev P1 a 
má přímý tvar. Výsledky ze všech tří srovnávaných bodů v této rovině vykazují sinový charakter 
průběhu rychlosti s malými fluktuacemi v oblasti vrcholu nádechové části cyklu. Shoda mezi 
experimenty a simulací je na dobré úrovni (simulace lehce podhodnocuje výsledky měření), 
zřejmě z důvodů jednoduchého tvaru rychlostního profilu během nádechové části. Během 
výdechu se na rychlostním profilu objevuje oblast odtržení proudu, která opět může 
odkazovat na pendelluft, neboli protiproudý pohyb vzduchu u stěn dceřiných větví. Výsledky 
srovnání v rovině P9 jsou vynikající, zřejmě díky faktu, že se jedná o terminální větev a 
proudění v ní nepředstavuje pro model problém. Během nádechu i výdechu vidíme 
jednoduchý rychlostní profil laminárního charakteru. V případě nádechu je jeho tvar 
orientován v pravo-předním kvadrantu měřené roviny, zřejmě vlivem směrování proudu 
z přechozí bifurkace. 
Obr. 50 Časový průběh osové rychlosti v rovině P3-b (15 l/min) 




Obr. 51 Časový průběh osové rychlosti v rovině P2 (15 l/min) 
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7.3.8. Vývoj turbulence během nádechu 
Pro lepší porozumění turbulentních charakteristik během nádechu byly důkladně 
zanalyzovány informace o vývoji turbulentní kinetické energie (Obr. 53 a Obr. 55) a 
Reynoldsovu číslu (Obr. 54) během nádechu napříč celým modelem.  
 
Obr. 53 Průběh TKE v levé (a.) a pravé (b.) části bronchiálního stromu (15 l/min) 
 
Obr. 54 Průběh Reynoldsova čísla v levé (a.) a pravé (b.) části bronchiálního stromu (15 l/min) 
 
Obr. 55 Časový vývoj TKE od vstupu do okrajové podmínky A2 (a.) a A8 (b.) 
Numerické simulace proudění v dýchacích cestách 
75 
 
Průběh TKE (normalizovaný střední rychlostí na vstupu do modelu) a Reynoldsova čísla napříč 
modelem byl proveden pro čas t = 1000 ms což je vrchol nádechové části cyklu. Během 
počáteční fáze nádechu je proudění laminární a hodnoty TKE se tak blíží nule. Tato část 
s ohledem na srovnání průběhu rychlostí tak dokazuje schopnost SST k-ω modelu turbulence 
věrně predikovat laminární proudění. V glottisu TKE náhle roste, čímž indikuje generaci 
turbulence v této části dýchacího traktu, kde dochází k zúžení dýchacích cest. Za glottisem pak 
dochází k dalšímu nárůstu TKE, které vede k turbulentnímu charakteru proudění v trachey, 
jenž má za následek uniformní tvar profilu rychlosti v řezu T-a. Za první bifurkací dochází 
k rozdělení proudění na levou a pravou stranu plic a z výsledků vyplývá, že se vývoj TKE na 
obou stranách podstatně liší.  
V levé části bronchiálního stromu dosáhne nejvyšších hodnot TKE vzduchovod ústící okrajovou 
podmínkou A1. Nárůst TKE odráží větvení bronchiálního stromu, které se v grafu projevuje 
lokálními extrémi podél tras do jednotlivých okrajových podmínek. Nejnižších hodnot TKE 
dosahují trasy vedoucí do okrajových podmínek A3 a A2, které končí v třetí generaci větvení a 
po jejich trase je nejmenší množství bifurkací. Z grafů je patrné, že bifurkace má vliv na nárůst 
TKE. Průběhy Reynoldsova čísla napříč vzduchovody v levé části bronchiálního stromu jsou na 
Obr. 54a. Z grafu je patrné, že ačkoliv hodnoty Reynoldsových čísel směrem k zakončení 
bronchiálního stromu vlivem snižování průtoku větvemi klesají, charakter proudění je vysoce 
turbulentní jak ukazují hodnoty TKE. 
Průběhy TKE na pravé straně modelu (Obr. 53b) potvrzují výše uvedené teze. Více větvení, 
která musí proud vzduch projít k okrajové podmínce, mají za následek vyšší nárůst TKE na této 
straně bronchiálního stromu. Nejnižších hodnot TKE nabývá trasa k okrajové podmínce A9 
s pouze dvěma bifurkacemi, zatímco nejvyšších hodnot trasa do A6. 
Zajímavější výsledky nabízí Obr. 55, který znázorňuje vývoj TKE v několika časových okamžicích 
během nádechové části cyklu. Za tímto účelem byly vybrány průběhy pouze ve dvou trasách 
(vstup – A2 v levé části tracheobronchiálního stromu a vstup – A8 v pravé části). Z výsledků je 
patrné, že nejvyšší hodnota TKE není dosažena na vrcholu nádechového cyklu, kdy proudění 
napříč modelem dosahuje nejvyšších hodnot rychlostí, ale až v čase t = 1,25 s zde je také patrný 
časový posun při generování vírů podél trasy vzduchovodů. Tento posun je potvrzen i 
experimenty, kdy (např. Obr. 36) fluktuace rychlostí v nádechové části dýchacího cyklu 
zachycené během měření nejsou symetrické okolo vrcholu nádechu, ale jsou lehce posunuté 
ke konci nádechové fáze. Dále je možné sledovat, že průběhy TKE předcházející maximu 
nádechového cyklu (t = 0,25; 0,5; 0,75 s) jsou téměř nulové a indikují tak laminární charakter 
proudění a schopnost turbulentního modelu toto chování věrně predikovat. 
7.3.9. Porovnání režimů dýchání 15 l/min a 30 l/min 
Vynásobíme-li rychlosti v ose řezů parametrem, který vyjadřuje poměr průtoků, při kterých 
byly vypočteny, získáme možnost porovnat jejich časové průběhy v rámci rozdílného 
dýchacího režimu. Pro normalizaci byla zvolena hodnota rychlosti na vstupu do modelu 
(d = 24 mm) v maximu nádechového cyklu vypočtena dle rovnice (39). Ze srovnání je jasně 
patrný vliv zachování kontinuity v ose vybraných řezů. V rovinách L3, P2 a P9 se křivky téměř 
dokonale překrývají což je zřejmě způsobeno poklesem TKE v posledních generacích 
bronchiálního stromu modelu (viz Obr. 55) a lze zde předpokládat laminární charakter 
proudění a rychlosti závislé převážně na průtoku. V případě trachey a horní části bronchiálního 
stromu jsou již rozdíly při srovnání patrnější. Amplitudy křivek jsou podobné, ale velikost 
fluktuací během nádechové fáze dýchacího cyklu se liší. Při nižším průtoku jsou fluktuace 
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výrazně vyšší. Jak bylo popsáno v kapitole 7.3.5 jsou tyto fluktuace způsobené přesunem 
maxima laryngálního proudu a z toho to srovnání plyne, že tyto přesuny jsou během klidového 
režimu dýchání (15 l/min) mnohem výraznější.  
 
 
Obr. 56 Porovnání rychlostí v ose řezu při dýchacích režimech 15 a 30 l/min 
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7.4. 1D/3D svázaný model 
Během výpočtů v této práci se převážně vychází z okrajových podmínek daných 
experimentem. Tyto podmínky však vycházejí z měření na modelech s bronchiálním stromem 
omezeným na několik generací a rozložení proudění, které je závislé na tlakovém odporu větví 
tak nereflektuje realitu během dýchání. Reálná geometrie bronchiálního stromu sestává z 23-
25 generací což při rovnoměrném dělení větví může znamenat až 33,5 mil. zakončení. Přesná 
definice okrajových podmínek tak není z důvodů komplikovanosti dýchacího systému možná, 
ale lze vyjít z informací dostupných na základě měření a poznatků pracovišť zabývajících se 
výzkumem v oblasti dýchacího systému a využít těchto informací pro předepsání přesnějších 
okrajových podmínek. Hlavní předpoklad vychází z průzkumu idealizovaných modelů plic a 
výběru vhodného modelu, na jehož základě lze sestavit tabulku dimenzí, která poslouží jako 
vstupní parametr pro definici zjednodušené geometrie v 1D modelu. Jelikož větve představují 
potrubní systém, jímž je veden vzduch do plicních sklípků a pro každou z těchto tras lze 
vypočítat tlakový odpor, lze na přerušené konce bronchiálního stromu předepsat tlakový 
odpor té části bronchiálního stromu, kterou námi využívaná reálná geometrie nedisponuje. 
Cílem tohoto výzkumu bylo vyzkoušet v praxi metodu svázání CFD simulace s 1D rovnicemi 
z důvodů využití při dalším výzkumu. Proto byla zvolena poměrně jednoduchá metoda výpočtu 
1D části, založena na výpočtech tlakového odporu kruhového potrubí za podmínek ustáleného 
laminárního proudění. 
7.4.1. Nastavení výpočtu (CFD) 
Výpočet byl proveden na upravené geometrii modelu B, jejíž tvar je na Obr. 13c. Byly 
uvažovány dvě varianty výpočtu pro řešené dýchací režimy (15 a 30 l/min). Model B byl 
analyzován za účelem popisu okrajových podmínek na konci větví bronchiálního stromu. Byla 
vytvořena tabulka obsahující informaci o hydraulickém průměru, ploše okrajové podmínky a 
generaci větvení, které tato okrajová podmínka přísluší. Jedná se o důležité vstupní údaje pro 
1D výpočet. Výpočet byl zaměřen na analýzu rozdílu v průtocích mezi obvyklým nastavením 
počítačové simulace (varianta A) a výpočtem rozšířeným o přesnější popis okrajových 
podmínek (varianta B). Výpočet byl v obou případech řešen jako nestacionární s časovým 
krokem 0,001 s, po dobu 1,5 s. Počáteční hodnota rychlosti v modelu byla 0 m/s. Model 
obsahoval 3,5 mil. buněk. Během 1,5 s byla ve všech případech překročena hranice 
požadované konvergence residuí hybnosti, tlaku i turbulence (<10-4). 
 
Varianta A – Na vstupu do modelu byla předepsána rychlostní okrajová podmínka, jejíž 
hodnota byla závislá na aktuálně zvoleném dýchacím režimu. Pro klidový dýchací režim 
(15 l/min) měla rychlost stejnou hodnotu 0,796 m/s ve všech bodech okrajové podmínky. Při 
režimu lehké aktivity (30 l/min) byla hodnota rychlosti 1,592 m/s. Na 68 výstupech 
z bronchiálního stromu modelu byla předepsaná tlaková okrajová podmínka s nulovým 
tlakovým odporem vůči vystupujícímu vzduchu. 
 
Varianta B – Druhá varianta výpočtu vycházela ze stejného nastavení jako varianta A, ale 
hodnoty tlakového odporu na výstupech se každý časový krok měnili v závislosti na 
hmotnostním toku konkrétní okrajovou podmínkou. Toho bylo docíleno pomocí kódu v jazyce 
java, který řídil výpočet. Tento kód bude blíže rozebrán v samostatné kapitole (7.4.2). 
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7.4.2. Nastavení výpočtu (1D) 
1D část výpočtu je založena na pracích [99, 118, 119]. Vychází z předpokladu, že proudění 
v plicích je závislé na tlakovém odporu vzduchu větví ve zbytku modelu. Výpočtová mechanika 
kontinua nám, vzhledem k nutnosti vytvořit numerickou síť, umožňuje řešit efektivně 
proudění do 7. - 8. generace větvení, kdy při větším počtu generací by již výpočet byl časově 
náročný. Ve vyšších generacích bronchiálního stromu jsou rychlosti proudění tak nízké, že je 
zaručen laminární charakter proudění a tlakovou ztrátu ve větvi lze spočítat na základě 
jednoduché formulace Poiseuilleova zákona uvedené v kapitole 2.5.2. Pro výpočet tlakového 
odporu je pak potřebné znát délky a průměry větví, které navazují na okrajovou podmínku, 
pro kterou hledáme hodnotu tlakového odporu a průtok touto okrajovou podmínkou. Délky a 
průměry větví mohou být určeny na základě idealizovaných modelů, jejichž popisy jsou 
součástí morfologických studií Weibela, Horsfielda, Raabeho nebo jiných, a průtok bude 
vypočten na základě předání informace z programu Star-CCM+. 
Volba idealizovaného modelu 
Vzhledem k tomu, že cílem práce v této kapitole bylo hlavně otestovat vliv tlakových odporů 
na proudění v modelu a ověřit funkčnost metody 1D/3D svázané simulace, kterou umožňuje 
program Star-CCM+, byla zvolena poměrně jednoduchá metoda výpočtu 1D části. K popsání 
délek a průměrů větví, potřebných jako vstupní parametr byl zvolen Weibelův model „A“. 
Tento model předpokládá symetrické větvení dceřiných větví podél osy mateřské větve a 
stejný průměr a délku větve v rámci každé generace. Výhodou tohoto modelu pro náš případ 
je symetrické větvení, kdy není nutné složitě řešit tlakové ztráty větví celého stromu a pro 
popsání délky a průřezu větví od okrajové podmínky do poslední generace bronchiálního 
stromu postačí jednoduché rovnice definované Weibelem [7]. Průměr větve v konkrétní 
generaci lze spočítat pomocí rovnice (40) a její délku pomocí rovnice (41). 
 
 X&Ç) 
 X´y ∙ u¹&y,ÈÈ¹y,yyzÉ)É (40) 
 
 &Ç) = ´y ∙ u¹y,E|É (41) 
 
Tyto vzorce platí pro 4. a vyšší generaci což pro případ našeho modelu postačuje. X&Ç) je 
průměr větve v generaci Ç, X´y je výchozí průměr, jehož hodnota je pro větve 4. a vyšší 
generace rovna 1,3 cm. &Ç) je délka konkrétní generace a ´y je výchozí délka, jejíž hodnota 
pro větve 4. a vyšší generace je 2,5 cm. 
Algoritmus 1D výpočtu 
Na obrázku Obr. 57 se nachází schéma propojení CFD a 1D výpočtu. Program Star-CCM+ 
umožňuje předávat na základě dotazu provedeného příkazem v programovacím jazyce Java 
informace získané během vlastního výpočtu. Toho bylo využito, a byl sestaven algoritmus 
komunikace mezi programem Star-CCM+ a textovým souborem s 1D výpočtem. Výpočet 
probíhal tak, že textový soubor měl nastavený počet cyklů (1500), během kterých vždy spustil 
jeden krok výpočtu. Na začátku cyklu si textový soubor vyžádal potřebné informace, které 
zpracoval, a na konci cyklu zapsal vypočtenou hodnotu tlakového odporu do okrajové 
podmínky, pro kterou byla vypočtena. Ta byla použita v dalším kroku výpočtu. 
 




Obr. 57 Schéma 1D/3D výpočtu 
 
Postup řešení: 
1. Načíst hodnoty proměnných, příslušících okrajovým podmínkám. 
2. Spočítat objemový tok okrajovou podmínkou 
 
 ÊË 
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(42) 
 








4. Spočítat střední rychlosti ve větvích navazujících generací 
 
 ; 
 ;¹E ∙ W;¹E2 ∙ W; 						~	Â = 1 − 23 (44) 
 
5. Spočítat tlakové odpory větví v navazujících generacích 
 
 Ì; = 32 ∙ 2 ∙ ; ∙ Í; ∙ W;  (45) 
 
6. Spočítat tlakový odpor pro danou okrajovou podmínku 
 
 Ìy = ÎÌ; 					~	Â = Ç − 23 (46) 
 
7. Nastavit hodnoty P0 na okrajové podmínky v Star-CCM+ 
 
Po 1500 cyklech, což při nastaveném časovém kroku (0,001 s) odpovídá 1,5 s, byl výpočet 
uložen a výsledky simulací porovnány. Zápis kódu 1D řešení je umístěn v přílohách.  
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7.4.3. Výsledky simulace 
Porovnání obou variant výpočtu bylo provedeno na základě srovnání průtoků v segmentech 
13 – 22 na modelu B. Jde o segmenty, které představují poslední část bronchiálního stromu a 
nacházejí se na nich všechny výstupní okrajové podmínky. Objemový tok každého segmentu 
pak byl vypočítán jako součet průtoků výstupní okrajovou podmínkou, která se na segmentu 
nachází. Na Obr. 58 a jsou pak porovnány výsledky pro zvolené dýchací režimy. Průměrné číslo 
generace, ve které se nacházejí okrajové podmínky v daném segmentu, je uvedeno v grafu 
nad sloupci, které přísluší ke konkrétnímu segmentu. Pod ním v závorce je uveden počet 
okrajových podmínek v daném segmentu.  
 
 
Obr. 58 Porovnání průtoku do jednotlivých segmentů 
Segmenty 13-16 se nacházejí v levé části bronchiálního stromu, do které podle výpočtů proudí 
přibližně 30% vzduchu. Ostatní segmenty (17-18) se nacházejí v pravé části bronchiálního 
stromu, kterou proudí 70% vzduchu. Ze vzájemného porovnání výpočetních variant je patrné, 
že distribuce vzduchu je předepsáním rozličných tlakových odporů značně ovlivněna. Během 
výpočtu dle varianty A je nejvyšší objemový tok v segmentu číslo 18. Zajímavostí tohoto 
segmentu je, že cesta tracheobronchiálním stromem, která k němu vede je poměrně přímá a 
bifurkace, kterými vzduch na cestě do tohoto segmentu proudí, mu nekladou tak velký tlakový 
odpor, proto je distribuce vzduchu do tohoto modelu největší. Při výpočtu dle varianty B 
vidíme snahu o symetričtější distribuci vzduchu napříč modelem. Ve většině segmentů vidíme 
nárůst průtoku vzduchu na úkor množství, které proudí do segmentu 18, což ukazuje na 
zvýšený tlakový odpor v okrajových podmínkách tohoto segmentu. 1D výpočet je navržený 
tak, že každé okrajové podmínce předepíše hodnotu tlakového odporu v závislosti na generaci, 
ve které se nachází a hmotnostním toku, který skrze ni prochází. Průměrná hodnota generace, 
ve které se nacházejí okrajové podmínky segmentu, je v případě segmentu 18 nejvyšší ze všech 
ostatních segmentů. To znamená, že celková délka větví, které se za segmentem nacházejí, 
bude převážně kratší než u ostatních segmentů. Z výsledků je tak patrné, že velký vliv na 
výsledný tlakový odpor v okrajové podmínce bude mít rychlost vycházející z hmotnostního 
toku touto podmínkou. 
 
 
Numerické simulace proudění v dýchacích cestách 
81 
 
7.4.4. Zhodnocení výsledků 
Průtok vzduchu větvemi bronchiálního stromu hraje hlavní roli při distribuci částic obsažených 
v aerosolu. Starší numerické výpočty proudění a depozice aerosolů byly prováděny na 
idealizovaných geometriích, často symetrického tvaru a zaměřeny spíše na rozmístění 
deponovaných částic. Zde bylo možné počítat s rovnoměrným tlakovým odporem, neboť 
rozmístění tlaků u symetrické geometrie to nijak neovlivňovalo. V případě použití realistické 
geometrie s nerovnoměrným zakončením větví bronchiálního stromu však význam předpisu 
přesnějších okrajových podmínek narůstá. Jak dokázalo srovnání varianty A a B, tak správně 
předepsané okrajové podmínky mají velký vliv na distribuci vzduchu napříč modelem. 
1D část výpočtu použitá v této práci je založena na velkém množství zjednodušení: 
• Nejsou započítány tlakové ztráty bifurkací. 
• Zvolený Weibelův model A je zastaralý a pro dosažení lepších výsledků by bylo vhodné 
využít některý z asymetrických modelů plic, nejlépe modely plic založené na reálné 
geometrii. 
• Poiseuilleova rovnice platí pro vyvinuté laminární proudění v potrubí kruhového průřezu, 
čehož lze ve větvích bronchiálního stromu obtížně dosáhnout (viz. kapitola 7.2.2).  
Pro důkaz o vlivu podrobnějšího předepsání okrajových podmínek však postačuje. Odstranění 
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8. NUMERICKÉ SIMULACE DEPOZICE V DÝCHACÍCH CESTÁCH 
8.1.1. Popis Experimentu 
Numerické simulace v této kapitole se opírají o výzkum provedený a popsaný v disertační práci 
ing. Lízala, Ph.D. [21]. Depozice aerosolu byla měřena pomocí pozitronové emisní tomografie 
(PET). Měření bylo provedeno na modelech B a C v režimu stacionárního nádechu. Pro 
srovnání s numerickou simulací byly použity výsledky při režimech 15 a 30 l/min, kdy v případě 
režimu odpovídajícímu klidovému způsobu dýchání (15 l/min) bylo provedeno měření 
s aerosolem o velikosti 4,3 μm, a pro režim odpovídající lehké aktivitě (30 l/min) byly 
k dispozici výsledky experimentu s aerosolem o velikosti částic 2,5 μm. V obou případech byl 
aerosol monodispersní a jednalo se o směs vzduchu a di-2-ethylhexyl sebacatu (DEHS). 
8.1.2. Nastavení výpočtu 
Proudění 
Proudění v modelu bylo nastaveno na základě zkušeností z předchozích simulací uvedených 
v kapitole 7. Pro oba režimy dýchaní byl výpočet řešen jako stacionární, s vypnutým modelem 
depozice. Okrajové podmínky byly nastaveny v souladu s experimentem. Na vstupu do modelu 
byla nastavena tlaková okrajová podmínka a na výstupech z deseti segmentů byla nastavena 
rychlost odpovídající průtoku změřenému během experimentu (Tab. 7).  
Tab. 7 Nastavení rychlosti při depoziční studii 
  15 l/min 30 l/min 
Segm. Průtok Rychlost Průtok Rychlost 
 Q15 u15 Q30 u30 
  [m3/s] [m/s] [m3/s] [m/s] 
23 1.17E-05 0.15 2.33E-05 0.30 
24 1.33E-05 0.17 2.67E-05 0.34 
25 3.33E-05 0.42 6.67E-05 0.85 
26 1.58E-05 0.20 3.17E-05 0.40 
27 2.96E-05 0.38 5.92E-05 0.75 
28 3.88E-05 0.49 7.75E-05 0.99 
29 3.17E-05 0.40 6.33E-05 0.81 
30 2.58E-05 0.33 5.17E-05 0.66 
31 2.54E-05 0.32 5.08E-05 0.65 
32 2.46E-05 0.31 4.92E-05 0.63 
 
Výpočet byl proveden s ohledem na konvergenci residuí hybnosti, kontinuity, disipace a 
turbulentní kinetické energie. Přípustná hranice byla 10-4. 
Depozice 
Po spočítání proudových polí byl v simulaci aktivován lagrangeovský model depozice. Pro 
každý režim dýchání byly řešeny čtyři velikosti částic: 2,5; 4,3; 6; 8 μm. V sekci nastavení 
lagrangeovského modelu byly zvoleny kulové částice kapalného složení s konstantní hustotou 
912 kg/m3, která odpovídá vlastnostem DEHSu. Dále byly aktivovány modely, které řeší 
Obr. 59 Okrajové podmínky na modelu B 
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působení odporové síly, tlakového gradientu a turbulentní disperze popsané v kapitole 2.4.7. 
Z důvodů pozdější analýzy byl aktivován model „boundary sampling“, který se stará o popis 
dopadu částice na okrajovou podmínku. Výpočet vychází z předpokladu, že každá částice, 
která se dotkne stěny modelu, se usadí, a nedochází k odrazu částic od stěny a následné 
depozici hlouběji v modelu. Z toho důvodu byla na stěně nastavena okrajová podmínka 
„escape“, která z výpočtu vyloučí všechny částice, jejichž těžiště se dostane na vzdálenost 
poloměru od stěny modelu. 
Lagrangeovský model v programu Star-CCM+ počítá depozici 
na základě parcelů. Parcel velikostí, hustotou a dalšími 
parametry zastupuje jednu částici, ale statisticky odpovídá 
množství částic nastavenému uživatelem. Tato taktika je 
použita kvůli přílišné náročnosti metody, kdy je počítána trasa 
každé částice procházející kontinuem. V případě stovek tisíc 
částic obsažených v aerosolu by výpočet trasy každé z částic 
byl touto metodou příliš výpočetně nákladný. Proto je zvolena 
metoda s parcely, kdy trasa jednoho parcelu zastupuje 
poměrné množství částic aerosolu. Z výše uvedeného vyplývá, 
že během výpočtu není důležité zvolit množství částic, nýbrž 
počet parcelů, které budou procházet modelem. Výsledné 
depoziční parametry (kapitola 2.5.6) jsou na konkrétním 
množství částic nezávisle a roli v nich hraje především 
dostatečné množství deponovaných parcelů v každém 
segmentu modelu. Na základě rešerše v ostatních článcích a 
zkušeností z testovacích výpočtů bylo stanoveno množství 
10000 parcelů. Jde o počet dostatečně velký, aby se v každém 
segmentu modelu usadilo reprezentativní množství částic. Místo, ze kterého jsou do částice 
během výpočtu distribuovány do modelu, se nachází na začátku sacího nástavce a je 
definováno 100 body (Obr. 60), které jsou rovnoměrně rozmístěny podél osy válce tvořícího 
sací nástavec. Z každého bodu je pak do modelu vysláno 100 parcelů. Počáteční rychlost 
parcelu je totožná se střední rychlostí na vstupu do modelu a směr, kterým jsou vyslány, je 
určen vektorem rovnoběžným s osou sacího nástavce. 
Po nastavení depozice byly na modelu deaktivovány moduly řešící proudění, a výpočet byl 
spuštěn na jeden krok, během kterého byly vypočteny trasy jednotlivých parcelů pro danou 
velikost částice. 
8.1.3. Vyhodnocení výsledků 
Model obsahuje celkem 53 okrajových podmínek. Během výpočtu byla ukládána informace o 
dotyku parcelů v každé z těchto okrajových podmínek. Dále byl aktivován modul „boundary 
sampling“, který umožňuje vizualizovat umístění, kde došlo ke styku parcelu s okrajovou 
podmínkou. Během experimentu byla vyšetřována depozice v 22 segmentech modelu, 10 
svodech modelu a na 10 filtrech, připojených na svodech. Model použitý při simulaci navíc 
obsahuje prodloužení za svody z důvodu lepšího vývoje proudění za rychlostní okrajovou 
podmínkou. Tento rozdíl v geometriích by neměl ovlivnit výsledné depoziční parametry, neboť 
geometrie segmentů, ze kterých se skládá model plic, se nemění a depozice v oblasti svodu a 
filtru (nebo svodu a prodloužení v CFD) se vyhodnocuje dohromady. Pro hodnocení depozice 
Obr. 60 Rozmístění bodů, které 
distribuují parcely do modelu 
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byly zvoleny parametry používané běžně v literatuře. Jejich přesná definice a způsob výpočtu 
je uvedena v kapitole 2.5.6.  
Srovnání s experimentem 
 
Pro každý segment v modelu byly vypočteny depoziční frakce a depoziční hustota. Z práce Ing. 
Lízala, Ph.D. byly převzaty hodnoty zjištěné během experimentů s PET. Z důvodů omezeného 
množství experimentálních dat bylo srovnání numerického výpočtu a experimentu na modelu 
B provedeno ve dvou případech uvedených v kapitole 8.1.1. Na Obr. 61 se nachází srovnání 
depozičních frakcí dvou velikostí částic za podmínek dýchání odpovídajících klidovému 
nádechu a lehké aktivitě. Segmenty 1-22 zastupují ústní dutinu a trecheobronchiální strom do 
sedmé generace větvení. Segmenty 23-32 pak reprezentují částice zachycené ve svodech a na 
filtrech. Přehled segmentům, ze kterých se skládá model B, se nachází na Obr. 17. Z výsledků 
je patrné, že částice zachycené v modelu během experimentu i simulace tvoří nepatrné 
množství vůči částicím, které modelem projdou a jsou zachyceny na filtrech. Největší množství 
částic je během experimentu zachyceno na filtrech a svodech číslo 26 a 28, a na nich 
připojených svodech. Tento fakt je věrně zachycen i numerickou simulací. Co se týká dýchacího 
traktu tak nejvíce částic v obou režimech je usazeno v ústní dutině a hrtanu, potom depoziční 
frakce prudce klesne a se zvyšujícím se číslem segmentu pomalu roste až do segmentu 22 kde 
je skoková změna týkající se vysokých hodnot depoziční frakce ve svodech a na konci modelu. 
Porovnáme-li hodnoty depoziční frakce pro jednotlivé segmenty tak v případě klidového 
režimu dýchání panuje dobrá shoda experimentu a výpočtu v segmentech 12 – 22, které 
představují vyšší generace větvení bronchiálního stromu. Velký nesoulad v hodnotách 
depoziční frakce během experimentu a simulace však panuje v segmentu číslo 4, který 
reprezentuje větev v první generaci větvení bronchiálního stromu.  
 
 
Obr. 61 Depoziční frakce - porovnání výsledků CFD s experimentem 
V této větvi se nachází velká oblast odtržení proudu (viz. kapitoly 7.2 a 7.3) a je možné, že 
depoziční model v kombinaci s modelem turbulence nebyl schopný tento jev správně popsat. 
V případě vyššího průtoku je však shoda experimentu a simulace opačná. Lepších výsledků 




















15 l/min 4,3μm CFD 15 l/min 4,3μm EXP 30 l/min 2,5μm CFD 30 l/min 2,5μm EXP
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modelu, zatímco shoda v segmentech na konci je horší. Segment 8 představuje první bifurkaci 
na pravé straně modelu a špatná shoda z hlediska depozice zde může být odrazem horších 
výsledků dosažených během srovnání rychlostí za podmínek cyklického režimu dýchání na 
modelu A, z jehož geometrie model B vychází. Porovnáme-li výsledky experimentu za 
rozdílných průtoků a velikostí částic, tak je vidět že oba soubory dat vykazují podobný trend 
v případě segmentů 14-22. Tento trend je patrný i při srovnání dat z numerické simulace, avšak 
jeho podobnost již není tak výrazná. Celkově se dá považovat shoda mezi numerickou simulací 
a experimentem za dobrou. V případě klidového režimu dýchání je lepší, než v případě režimu, 
simulujícím lehkou aktivitu.  
Prezentace výsledků 
Výsledky numerických simulací byly vyhodnoceny na základě srovnání depoziční frakce, 
depoziční účinnosti a depoziční hustoty v modelu pro různé velikosti částic aerosolu a jsou 
prezentovány v Tab. 8 a 9 pro různé režimy dýchání. V těchto tabulkách jsou dále uvedeny 
hodnoty Stokesova čísla vypočítané na základě průměru větve z Tab. 2. Obr. 62 znázorňuje 
depoziční frakci ve všech segmentech modelu (1-22) a ve svodech a výstupech z modelu (23-
32) za podmínek klidového režimu dýchání. Z hodnot depoziční frakce je patrné, že většina 
částic o sledovaných velikostech projde modelem a pokračovala by hlouběji do modelu. 
V případě částic o velikosti 8 µm projde modelem bez usazení 84% částic což je nejmenší 
množství ze sledovaných velikostí. Nejvíce částic projde modelem v případě velikosti 2,5 µm a 
to 94%. Z grafu na Obr. 62 je patrné, že s rostoucí velikostí částic roste i depoziční frakce napříč 
segmenty modelu. S velikostí částic totiž narůstá i Stokesovo číslo, jehož hodnota je přímo 
závislá na druhé mocnině aerodynamického průměru částice (26). Největší množství 
usazených částic vykazují segmenty 1 a 15. V případě segmentu 1 jde o ústní dutinu a hrtan. 
Tento segment je poměrně rozsáhlý a tvarem komplikovaný, proto je zde velká 
pravděpodobnost, že dojde k depozici zde. V případě segmentu 15 se jedná o nejrozsáhlejší 
segment bronchiálního stromu, co se povrchu týče. Hodnotou depoziční frakce se od 
ostatních, jemu podobných segmentů (13-22) však příliš neliší. Nejmenší depozice je pak při 
klidovém režimu dýchání v segmentu číslo 4. Jedná se o zahnutou větev v první generaci, ve 
které se dle analýzy proudění objevuje zpětné proudění a je zde velká oblast odtržení proudu. 
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V případě srovnání s depozičním experimentem vykazoval tento segment nejhorší výsledky. 
Hodnoty Stokesova čísla pro všechny velikosti částic v tomto segmentu však splňují podmínku 
Stk >> 1 pro dokonalé kopírování proudění. Z grafu je též patrný nárůst depozice v jednotlivých 
segmentech při zvětšování velikosti částice. 












 Velikost částic Velikost částic Velikost částic Velikost částic 
 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 
  [-] [-] [-] [-] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [m-2] [m-2] [m-2] [m-2] 
1 0.001 0.004 0.008 0.014 0.69 0.73 0.96 1.42 0.69 0.73 0.96 1.42 0.40 0.42 0.55 0.81 
2 0.001 0.004 0.008 0.014 0.03 0.03 0.05 0.10 0.03 0.03 0.05 0.11 0.05 0.04 0.08 0.17 
3 0.001 0.004 0.008 0.014 0.08 0.05 0.05 0.07 0.08 0.05 0.05 0.07 0.83 0.47 0.56 0.75 
4 0.002 0.006 0.011 0.020 0.01 0.00 0.02 0.04 0.02 0.01 0.05 0.09 0.07 0.04 0.21 0.41 
5 0.002 0.006 0.011 0.020 0.13 0.15 0.24 0.46 0.33 0.35 0.57 1.11 3.69 4.04 6.65 12.78 
6 0.005 0.014 0.027 0.049 0.02 0.02 0.05 0.28 0.09 0.10 0.21 1.15 0.36 0.44 0.87 4.93 
7 0.004 0.013 0.025 0.044 0.03 0.06 0.03 0.12 0.16 0.34 0.16 0.73 0.68 1.49 0.73 3.08 
8 0.002 0.005 0.009 0.016 0.05 0.10 0.08 0.11 0.09 0.18 0.14 0.20 0.63 1.21 0.90 1.31 
9 0.002 0.006 0.012 0.022 0.08 0.05 0.08 0.09 0.41 0.27 0.52 0.56 1.27 0.80 1.39 1.46 
10 0.003 0.010 0.019 0.033 0.08 0.11 0.17 0.76 0.22 0.27 0.41 1.88 1.74 2.17 3.44 15.63 
11 0.005 0.015 0.029 0.052 0.12 0.10 0.23 0.66 0.62 0.56 1.31 4.03 1.94 1.70 3.86 10.90 
12 0.002 0.007 0.014 0.025 0.09 0.08 0.08 0.12 0.46 0.39 0.37 0.49 2.23 2.02 2.04 2.81 
13 0.002 0.006 0.012 0.022 0.39 0.29 0.43 0.50 5.23 3.76 4.93 5.41 3.81 2.87 4.28 4.99 
14 0.003 0.010 0.020 0.035 0.20 0.12 0.32 0.42 1.79 1.03 3.20 3.84 1.26 0.72 2.00 2.60 
15 0.003 0.008 0.016 0.028 0.78 0.75 1.53 1.88 6.36 5.78 11.54 14.26 3.10 2.98 6.06 7.44 
16 0.004 0.011 0.022 0.039 0.36 0.29 0.61 0.85 3.61 2.88 6.20 11.23 3.39 2.68 5.70 7.91 
17 0.004 0.013 0.025 0.044 0.57 0.82 0.87 1.13 6.06 9.12 10.34 14.20 3.99 5.69 6.06 7.82 
18 0.002 0.006 0.012 0.021 0.34 0.56 0.56 1.02 2.82 4.21 3.81 6.04 1.93 3.15 3.19 5.75 
19 0.001 0.003 0.006 0.011 0.78 0.77 0.91 1.40 8.03 9.01 11.24 19.36 3.56 3.51 4.15 6.37 
20 0.009 0.026 0.051 0.090 0.28 0.56 0.67 1.38 3.03 6.12 7.38 17.76 4.75 9.50 11.39 23.40 
21 0.002 0.007 0.014 0.025 0.56 0.70 0.98 1.57 6.30 8.01 12.64 18.64 2.65 3.36 4.65 7.50 
22 0.004 0.013 0.026 0.046 0.35 0.49 0.81 1.59 4.40 6.36 10.38 24.23 3.33 4.67 7.63 14.98 
 












 Velikost částic Velikost částic Velikost částic Velikost částic 
 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 2.5μm 4.3μm 6μm 8μm 
  [-] [-] [-] [-] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [%] [m-2] [m-2] [m-2] [m-2] 
1 0.003 0.008 0.015 0.027 0.35 0.58 0.89 2.03 0.35 0.58 0.89 2.03 0.20 0.33 0.51 1.16 
2 0.003 0.008 0.015 0.027 0.09 0.11 0.21 0.64 0.09 0.11 0.21 0.65 0.14 0.19 0.35 1.06 
3 0.003 0.008 0.015 0.027 0.03 0.01 0.06 0.18 0.03 0.01 0.06 0.18 0.26 0.15 0.61 1.84 
4 0.004 0.011 0.021 0.037 0.03 0.03 0.07 0.17 0.10 0.10 0.22 0.54 0.30 0.30 0.71 1.79 
5 0.004 0.011 0.021 0.037 0.02 0.08 0.30 0.89 0.09 0.28 0.99 2.91 0.66 2.15 8.25 24.61 
6 0.009 0.027 0.053 0.095 0.04 0.16 1.35 2.07 0.25 0.99 9.27 16.41 0.75 2.88 23.65 36.38 
7 0.007 0.022 0.042 0.075 0.02 0.10 0.52 1.51 0.19 0.82 3.36 8.81 0.50 2.39 12.88 37.73 
8 0.003 0.010 0.019 0.034 0.01 0.03 0.10 0.63 0.01 0.04 0.14 0.95 0.07 0.36 1.13 7.38 
9 0.005 0.014 0.027 0.048 0.01 0.06 0.35 0.77 0.07 0.33 1.84 3.87 0.22 0.97 5.86 12.78 
10 0.007 0.020 0.039 0.069 0.06 0.04 0.49 1.93 0.11 0.08 1.00 4.22 1.25 0.86 10.10 39.55 
11 0.010 0.030 0.059 0.104 0.04 0.20 1.09 3.00 0.14 0.79 5.09 17.24 0.58 3.32 18.03 49.54 
12 0.005 0.016 0.030 0.054 0.04 0.10 0.67 2.67 0.13 0.37 2.45 10.06 0.89 2.51 16.29 64.54 
13 0.004 0.011 0.021 0.037 0.04 0.21 1.08 2.45 1.00 5.56 21.36 44.77 0.37 2.12 10.70 24.24 
14 0.006 0.016 0.032 0.057 0.03 0.08 0.11 0.10 0.78 2.55 5.56 14.04 0.18 0.51 0.67 0.63 
15 0.006 0.018 0.035 0.062 0.29 0.91 1.63 3.95 2.16 6.90 14.48 40.16 1.16 3.61 6.45 15.66 
16 0.006 0.019 0.037 0.066 0.30 0.93 3.21 6.31 4.42 11.89 32.71 61.88 2.80 8.67 29.96 58.88 
17 0.009 0.026 0.051 0.090 0.42 1.04 1.66 2.27 3.15 7.65 15.54 37.43 2.89 7.18 11.51 15.77 
18 0.005 0.014 0.028 0.049 0.14 0.54 1.62 4.09 0.91 3.27 9.29 23.52 0.79 3.03 9.13 23.09 
19 0.002 0.007 0.014 0.025 0.26 0.58 1.70 2.86 3.09 6.76 20.52 36.70 1.20 2.65 7.73 13.02 
20 0.017 0.051 0.098 0.175 0.13 1.00 2.07 3.87 1.02 8.65 21.32 46.36 2.17 16.97 34.91 65.39 
21 0.005 0.016 0.031 0.055 0.22 0.75 2.28 4.52 2.24 8.29 21.85 40.26 1.05 3.58 10.86 21.55 
22 0.008 0.025 0.049 0.087 0.33 0.88 2.00 4.29 2.70 7.81 21.30 66.30 3.07 8.26 18.87 40.48 
 
V případě nádechu za podmínek odpovídajícím lehké aktivitě člověka (Obr. 63) je situace jiná. 
Je patrný větší rozsah depozice v závislosti na velikosti částice aerosolu. V případě nejmenších 
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částic projde modelem 97% částic, ale v případě největší je to pouze 49%. Hodnoty depoziční 
frakce napříč modelem jsou rovnoměrné s výjimkou segmentů 3, 4 a 14. V těchto segmentech 
je depozice nejmenší. Zajímavá je také nízká hodnota depoziční frakce v segmentu 24. 
Segment 14 a 24 na sebe navazují a tvoří část bronchiálního stromu, která ústí do levého 
horního plicního laloku. Průtok těmito segmenty je druhý nejmenší v celém modelu. Menší je 
pouze v segmentu 23, který je napojen na segment 13. Segmenty 23 a 24 vykazují podobné 
hodnoty depoziční frakce, avšak u segmentů 13 a 14 je rozdíl v depoziční frakci markantní. 
Zajímavá je také skutečnost, že depoziční frakce v segmentech 23 a 24 je vůči ostatním 
segmentům, které představují konec modelu nižší, a reflektuje právě nižší průtok do těchto 
segmentů. To nás vede k závěru, že rozsah depozice napříč modelem, je závislý na průtoku, 
ale vyskytují se zde i další vlivy.  
  
 
Obr. 63 Depoziční frakce různých velikostí částic při režimu lehké aktivity 
Depoziční účinnost je parametr, který udává schopnost daného úseku zachytit částice. Tento 
parametr je vyjádřen jako poměr částic usazených v segmentu vůči částicím, které do tohoto 
segmentu vstoupily. Jelikož se v případě segmentů 23-32 jedná o koncové části modelu, jejich 
depoziční účinnost by byla rovna 100% a tudíž není ve výsledcích zahrnuta. Na Obr. 64 je 
zobrazena depoziční účinnost segmentů 1-22 při klidovém režimu dýchání. Z výsledků je 
patrné, že schopnost modelu zachytit částice roste se vzrůstající generací větvení, ve které se 
nachází. To může být způsobeno vlivem klesajícího průtoku větví a s ním souvisejícím 
poklesem rychlosti se rostoucí generací. Prudké změny v segmentech 4, 8 a 12 jsou způsobeny 
převážně číslováním segmentu a jejich seřazením. Segmenty 1-3 jsou ústa, trachea a první 
bifurkace větvení bronchiálního stromu. Za segmentem 3 se vzduch rozděluje do levé 
(segment 4) a pravé (segment 8) části bronchiálního stromu což způsobuje viditelnou změnu 
v průběhu depoziční účinnosti. V případě segmentů 5-7 a 8-12 jde o bifurkace o přibližně stejné 
velikosti a tvaru nacházející se na levé (5-7) a pravé (8-12) části modelu. Dalšími geometricky 
podobnými segmenty jsou shluky větví reprezentující větvení od třetí do sedmé generace 
(segmenty 13-22). Na průběhu depoziční účinnosti je toto geometrické rozdělení jasně patrné. 
Z hlediska velikosti částic je pak vidět slabý nárůst depoziční účinnosti v závislosti na 
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Obr. 64 Depoziční účinnost různých velikostí částic při klidovém režimu dýchání 
V případě rychlejšího průtoku vzduchu modelem (Obr. 65) vidíme podobný trend jako 
v případě průtoku 15 l/min. Opět je zde oddělena oblast levé a pravé části modelu a segmentů 
na konci bronchiálního stromu, představujících shluk větví. Tentokrát je však patrný mnohem 
větší nárůst depoziční účinnosti se změnou průměru částice aerosolu. 
 
 
Obr. 65 Depoziční účinnost různých velikostí částic při režimu lehké aktivity 
Depoziční frakce a depoziční účinnost jsou parametry, které řeší poměr usazených částic ve 
sledovaných částech modelu bez ohledu na povrch těchto částí. Jelikož model B obsahuje řadu 
segmentů o různých velikostech povrchů, byla vypočtena depoziční hustota jako parametr, 
který by měl tento fakt zohledňovat. Grafy na Obr. 66 a 67 zobrazují depoziční hustotu pro 
všechny řešené velikosti částic za podmínek odpovídajícím klidovému režimu dýchání a lehké 
aktivitě. Z grafů je patrná nízká úroveň depozice v ústní dutině, trachey a první generaci 
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15 l/min zaznamenány na segmentech 5, 10 a 20, v případě vyššího průtoku jsou to pak 
segmenty 6, 11, 16 a 20. Zajímavostí je nízká depoziční hustota v případě segmentu 14, která 
bude okomentována v části věnované lokální depozici. 
 
 
Obr. 66 Depoziční hustota různých velikostí částic, při klidovém režimu dýchání 
 
Obr. 67 Depoziční hustota různých velikostí částic při režimu lehké aktivity 
Lokální ohniska depozice 
Na Obrázcích 68 a 69 se nachází grafické zobrazení depozice na modelu B při různé velikosti 
částic a různém režimu nádechu. Je zde vidět čelní pohled na model s parcely, které se zachytili 
na jeho povrchu. Všechny čtyři sledované velikosti částic jsou na jednom obrázku pro 
porovnání místa jejich depozice. Místo, kde se parcely o různých velikostech překrývají, bylo 
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Obr. 68 Depozice různě velikých částic na modelu B (15 l/min) 
 




Obr. 69 Depozice různě velikých částic na modelu B (30 l/min) 
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Grafické znázornění depozice nám umožňuje určit tzv. hotspoty, tedy místa, kde se částice 
usazují nejčastěji. Tyto hotspoty jsou velice důležité, neboť jsou některými studiemi 
označovány jako místa potenciálního vzniku onemocnění dýchacích cest. Nejdůležitější oblast 
pro náš výzkum představuje bronchiální strom. Oblast ústní dutiny a trachey není z hlediska 
depozice podstatná, neboť to, co se zde usadí je z pravidla vydechnuto, vykašláno, nebo 
pomocí mukusu (hlen, který pokrývá vnitřní stěnu dýchacích cest) a řasinek vyloučeno do 
hltanu a polknuto. 
Obr. 68 ilustruje depozici při 15 l/min. Při tomto průtoku jsou v modelu nižší rychlosti a z nich 
vycházející Stokesova čísla. V oblasti ústní dutiny a trachey vidíme silné ohnisko depozice na 
jazyku. Tato oblast má vliv především proto, že při případném dávkování léku by se v této 
oblasti usadilo jeho velké množství, které by bylo později polknuto a nedošlo by tak do místa, 
kde je ho zapotřebí. Většina částic v trachey je pak usazena na její přední stěně, což je 
způsobeno tvarem laryngálního proudu, který je orientován proti přední stěně. Zaměříme-li 
se dále na bifurkace, můžeme v oblasti rozdělení mateřské větve (carina) sledovat ohniska 
deponovaných částic usazených po nárazu na stěnu vlivem sledování proudu z mateřské větve 
(chování proudu v bifurkaci je popsáno v kapitole 7.2.2). Obecně lze považovat depozici 
v pravé části modelu za výraznější. To může být způsobeno poměrem průtoků vzduchu, které 
proudí do levé a pravé části bronchiálního stromu (přibližně 40/60). Při průtoku 30 l/min (Obr. 
69) je depozice částic mnohem výraznější (především částic větších průměrů 6 a 8 μm) Může 
to být způsobeno vyššími rychlostmi a Reynoldsovými čísly a zároveň větším vlivem 
sekundárních rychlostí jak je patrné z kapitoly 7. V segmentech 13-19, které se nacházejí na 
konci modelu, se pak usazené částice nacházejí především v dolní části větví což ukazuje na 
zvýšený vliv gravitační síly vlivem nižších rychlostí v této části bronchiálního stromu. V t Při 
porovnání obou průtoku si lze všimnout většího množství deponovaných částic na segmentech 
13 a 19 v případě nižšího z průtoků. Tyto segmenty jsou orientované směrem nahoru a 
vzhledem k nižším rychlostem při průtoku 15 l/min by to ukazovalo na depozici vlivem 
gravitační síly, tedy sedimentace. 
8.1.4. Zhodnocení výsledků 
Existuje pět obecně definovaných způsobů, jak se mohou částice aerosolu zachytit na stěně 
modelu: Sedimentací, nárazem do stěny, zachycením vlivem průniku stěnou (např. vlákna); 
difuzí a vlivem elektrostatických sil. Poslední tři jmenované způsoby mají na depozici nejmenší 
vliv a tato práce je koncipována takovým způsobem, že jejich vliv přímo zanedbává. Model, na 
kterém jsou provedeny výpočty, dosahuje pouze sedmé generace větvení a vliv difuze se 
předpokládá až od sedmnácté generace a dál a navíc u částic menších než 1 μm. Sledovaný 
aerosol se skládá z kulových částic, u nichž je zachycení vlivem tvaru nepravděpodobné a 
elektrostatický náboj částice DEHSu se též nepředpokládá. Depozice částic v této kapitole tak 
proběhla vlivem sedimentace, neboli usazení na základě gravitační síly, anebo vlivem nárazu 
částice do stěny. 
Vliv geometrie modelu 
Segmenty, ze kterých se model skládá lze s ohledem na jejich tvar rozdělit do tří skupin: 
vzduchovod; bifurkace; soustava větví. V případě vzduchovodu jde o segmenty 2 a 4 a lze sem 
zařadit i ústní dutinu, jejíž geometrie je sice mnohem komplikovanější, ale nedochází zde 
k dělení průtoku vlivem tvaru. V této skupině dochází k depozici nárazem do stěny především 
vlivem sekundárních rychlostí způsobených orientací vstupujícího proudu (laryngální proud, 
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Taylor – Gortlerovy víry). Druhou skupinu tvoří bifurkace, kde dochází k dělení průtoku a 
vyskytuje se zde hrana rozdělující mateřské větve, na které se vyskytují ohniska depozice 
způsobené nárazem částic sledujících směr proudění daný mateřskou větví. Třetí skupinu tvoří 
shluky větvení v třetí až páté generaci, kam patří segmenty 13-22. V těchto segmentech jsou 
vysoké depoziční účinnosti vlivem komplikovanosti geometrie, kde se vyskytuje mnoho 
bifurkací, a zároveň nižším rychlostem, které umožňují částicím sedimentovat. 
Vliv velikosti částic 
Grafy depozičních parametrů ukázaly, že depoziční frakce, účinnost i hustota narůstají se 
zvyšujícím se průměrem částice. Vliv tohoto nárůstu je výraznější u vyššího z řešených průtoků. 
Vliv průtoku 
Při porovnání průběhů depozičních frakcí i lokálních ohnisek depozice na obrázcích 68 a 69 je 
patrný vliv rozdílného průtoku modelem. Například celková depoziční frakce modelu při 
velikosti částice 2,5 μm a průtoku 15 l/min je 16%, zatímco při průtoku 30 l/min je to celých 
51%. Dá se tak předpokládat, že vyšší průtok a z něj vycházející rychlost vede k zvýšení 
pravděpodobnosti depozice pomocí nárazu do stěny modelu v oblasti prvních čtyřech generací 
větvení. V případě dalších generací však stoupá depozice vlivem sedimentace a dá se tak 
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9. MOŽNÝ SMĚR DALŠÍHO VÝZKUMU 
Rozsah této práce je příliš malý s ohledem na možnosti, které výzkum v oblasti transportu a 
depozice částic nabízí. Z hlediska samotného aerosolu je možné aktualizovat tento výzkum o 
nový rozsah velikostí a tvarů. V posledních letech se výzkumy v této oblasti zabývají především 
depozicí nanočástic. Další možnosti pak nabízí řešení nekulových částic, především vláken, 
jejichž vliv na zdraví člověka je předmětem řady studií. 
Dále by bylo vhodné rozvinout myšlenku lepšího předepsání okrajových podmínek. Výsledky 
dosažené v kapitole 7.4 prokázaly velký vliv okrajových podmínek na distribuci průtoku napříč 
dýchacími cestami. V případě kdy průtok ovlivňuje depozici je realistické předepsání 
okrajových podmínek nutné pro dosažení přesných výsledků. Jednou z možných cest je 
zpřesňování rovnic pro řešení tlakových odporů v okrajové podmínce. Druhá možnost se 
skrývá ve využití dat z CT měření velikosti plicních laloků. Na světě se řada výzkumných týmů 
zabývá měřením změny objemů plicních laloků během dýchání. Realistická geometrie, kterou 
disponuje Obor termomechaniky a techniky prostředí VUT v Brně umožňuje stanovit, do 
kterého z plicních laloků ústí větve nacházející se na konci bronchiálního stromu. Tato 
informace by v kombinaci se znalostí změny objemů plicních laloků během dýchání mohla vést 
k přesnějšímu popsání okrajových podmínek. 
Jedním z omezení současného modelu je také zanedbání změny geometrie během nádechu a 
výdechu. Ve vyšších generacích větvení by mohla tato skutečnost nepříznivě ovlivňovat 
výsledky depozice. Tento fakt by mohlo pomoci odstranit využití metody „Fluid structure 
interaction“, kdy se geometrie modelu mění v závislosti na okolních podmínkách. 
V současné době již také úroveň výpočetních strojů pokročila do té míry, že je možné pro 
výpočty na takto složité geometrii využít metodu modelování velkých vírů (Large eddy 
simulaton). Výhoda této metody spočívá v přesnějším modelování turbulence, než nabízejí 
dostupné modely turbulence založené na Boussinesqueově hypotéze. 
Uvedené možnosti představují jen některé směry možného rozvoje v oblasti modelování 
proudění a depozice v dýchacím traktu člověka. Nabízí se i řada dalších možností, avšak výše 






















Výzkumem transportu a depozice aerosolů v dýchacím traktu se zabývá řada světových 
pracovišť, ať již na úrovni experimentální, nebo numerických simulací. Pouze malá část těchto 
pracovišť se však tímto problémem zabývá globálně, za využití obou z uvedených metod. 
Přitom spojení těchto metod nabízí lepší náhled na danou problematiku vzhledem ke 
komplikovanosti dýchacího traktu a obtížnosti jeho měření. V době mého příchodu na odbor 
termomechaniky a techniky prostředí byl zdejší výzkum zaměřený především na 
experimentální měření a počítačovým simulacím zde bylo věnováno minimální úsilí. Hlavním 
smyslem této práce se tak stalo rozšíření informací o transportu a depozici, získaných pomocí 
experimentů, za využití některé z metod numerických simulací. 
Aby bylo možné tohoto cíle dosáhnout, bylo nutné nejdříve vytvořit počítačové kopie již 
existujících fyzických modelů plic a některé z nich rozvinout pro potřeby vzájemného srovnání 
experimentů a simulací. Toho bylo dosaženo vytvořením tří druhů modelů, jež jsou využívány 
při získávání informací o proudění a depozici v dýchacím traktu. 
Dalším úkolem bylo správné vyřešení proudění v těchto modelech, jež si vyžádalo rozsáhlou 
rešerši článků zaměřených na analýzu této problematiky a řadu testovacích výpočtů 
provedených s různými modely turbulence. Výsledkem byla volba a validace Menterova SST 
k-ω modelu turbulence, na jehož základě byly provedeny výpočty v této práci. 
Výsledkem této práce pak je analýza proudění na idealizované geometrii horních cest 
dýchacích za podmínek stacionárního nádechu za účelem pochopení dějů, ke kterým během 
nádechu dochází. Další část je zaměřena na cyklický režim dýchání a popis chování vzduchu při 
průchodu realistickou geometrií horních cest dýchacích a její podrobný popis s ohledem na 
srovnání s experimentem, který pomohl doplnit 1D informace o proudění, získané metodou 
fázové dopplerovské anemometrie. Poslední část práce se zabývá studií depozice 
monodispersního aerosolu na modelu dýchacího traktu do osmé generace pomocí 
Lagrangeovského přístupu, který umožňuje sledovat místa, kde dochází k časté depozici částic. 
V rámci práce bylo dále provedeno měření za využití metody svázaného 1D/3D modelu, kdy 
byl sledován vliv realistických okrajových podmínek na distribuci průtoku napříč modelem 
dýchacího traktu. Tato metoda ukázala velký potenciál a její rozvoj v rámci dalších prací by byl 
žádaný, neboť současný způsob předpisu okrajových podmínek je pro využití na realistických 
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public class D7GU15 extends StarMacro { 
 
public void execute() { 
    
Simulation plice = getActiveSimulation(); 
Solution reseni = plice.getSolution(); 
reseni.initializeSolution(); 
  
//***************** NASTAVENI ****************** 
  
int pocetKroku = 1500; 
   
int [] generace = {5, 5, 6, 6, 5, 6, 6, 5, 5, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 7, 7, 7, 7, 6, 6, 5, 6, 7, 7, 
6, 6, 6, 5, 6, 6, 6, 7, 6, 7, 7, 7, 7, 6, 7, 7, 7, 6, 7, 7, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 
6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 6, 7, 7, 6};  
 
String [] MF_outlet = {"MF_13_1_1_5gen_out", "MF_13_2_2_5gen_out", "MF_13_3_3_6gen_out", 
"MF_13_4_4_6gen_out", "MF_13_5_5_5gen_out", "MF_13_6_6_6gen_out", "MF_13_7_7_6gen_out", 
"MF_14_1_8_5gen_out", "MF_14_2_9_5gen_out", "MF_14_3_10_6gen_out", "MF_14_4_11_6gen_out", 
"MF_14_5_12_6gen_out", "MF_14_6_13_6gen_out", "MF_15_1_14_6gen_out", "MF_15_2_15_6gen_out", 
"MF_15_3_16_7gen_out", "MF_15_4_17_7gen_out", "MF_15_5_18_7gen_out", "MF_15_6_19_7gen_out", 
"MF_15_7_20_6gen_out", "MF_15_8_21_6gen_out", "MF_15_9_22_5gen_out", "MF_16_1_23_6gen_out", 
"MF_16_2_24_7gen_out", "MF_16_3_25_7gen_out", "MF_16_4_26_6gen_out", "MF_16_5_27_6gen_out", 
"MF_16_6_28_6gen_out", "MF_16_7_29_5gen_out", "MF_16_8_30_6gen_out", "MF_17_1_31_6gen_out", 
"MF_17_2_32_6gen_out", "MF_17_3_33_7gen_out", "MF_17_4_34_6gen_out", "MF_17_5_35_7gen_out", 
"MF_18_1_36_7gen_out", "MF_18_2_37_7gen_out", "MF_18_3_38_7gen_out", "MF_18_4_39_6gen_out", 
"MF_18_5_40_7gen_out", "MF_18_6_41_7gen_out", "MF_18_7_42_7gen_out", "MF_19_1_43_6gen_out", 
"MF_19_2_44_7gen_out", "MF_19_3_45_7gen_out", "MF_19_4_46_6gen_out", "MF_19_5_47_6gen_out", 
"MF_19_6_48_6gen_out", "MF_19_7_49_6gen_out", "MF_19_8_50_6gen_out", "MF_19_9_51_6gen_out", 
"MF_20_1_52_6gen_out", "MF_20_2_53_6gen_out", "MF_20_3_54_6gen_out", "MF_20_4_55_6gen_out", 
"MF_21_1_56_6gen_out", "MF_21_2_57_6gen_out", "MF_21_3_58_6gen_out", "MF_21_4_59_6gen_out", 
"MF_21_5_60_6gen_out", "MF_21_6_61_6gen_out", "MF_21_7_62_6gen_out", "MF_21_8_63_6gen_out", 
"MF_22_1_64_6gen_out", "MF_22_2_65_6gen_out", "MF_22_3_66_7gen_out", "MF_22_4_67_7gen_out", 
"MF_22_5_68_6gen_out"}; 
 
String [] Sum_outlet = {"Area_13_1_1_5gen_out", "Area_13_2_2_5gen_out", 
"Area_13_3_3_6gen_out", "Area_13_4_4_6gen_out", "Area_13_5_5_5gen_out", 
"Area_13_6_6_6gen_out", "Area_13_7_7_6gen_out", "Area_14_1_8_5gen_out", 
"Area_14_2_9_5gen_out", "Area_14_3_10_6gen_out", "Area_14_4_11_6gen_out", 
"Area_14_5_12_6gen_out", "Area_14_6_13_6gen_out", "Area_15_1_14_6gen_out", 
"Area_15_2_15_6gen_out", "Area_15_3_16_7gen_out", "Area_15_4_17_7gen_out", 
"Area_15_5_18_7gen_out", "Area_15_6_19_7gen_out", "Area_15_7_20_6gen_out", 
"Area_15_8_21_6gen_out", "Area_15_9_22_5gen_out", "Area_16_1_23_6gen_out", 
"Area_16_2_24_7gen_out", "Area_16_3_25_7gen_out", "Area_16_4_26_6gen_out", 
"Area_16_5_27_6gen_out", "Area_16_6_28_6gen_out", "Area_16_7_29_5gen_out", 
"Area_16_8_30_6gen_out", "Area_17_1_31_6gen_out", "Area_17_2_32_6gen_out", 
"Area_17_3_33_7gen_out", "Area_17_4_34_6gen_out", "Area_17_5_35_7gen_out", 
"Area_18_1_36_7gen_out", "Area_18_2_37_7gen_out", "Area_18_3_38_7gen_out", 
"Area_18_4_39_6gen_out", "Area_18_5_40_7gen_out", "Area_18_6_41_7gen_out", 
"Area_18_7_42_7gen_out", "Area_19_1_43_6gen_out", "Area_19_2_44_7gen_out", 
"Area_19_3_45_7gen_out", "Area_19_4_46_6gen_out", "Area_19_5_47_6gen_out", 
"Area_19_6_48_6gen_out", "Area_19_7_49_6gen_out", "Area_19_8_50_6gen_out", 
"Area_19_9_51_6gen_out", "Area_20_1_52_6gen_out", "Area_20_2_53_6gen_out", 
"Area_20_3_54_6gen_out", "Area_20_4_55_6gen_out", "Area_21_1_56_6gen_out", 
"Area_21_2_57_6gen_out", "Area_21_3_58_6gen_out", "Area_21_4_59_6gen_out", 
"Area_21_5_60_6gen_out", "Area_21_6_61_6gen_out", "Area_21_7_62_6gen_out", 
"Area_21_8_63_6gen_out", "Area_22_1_64_6gen_out", "Area_22_2_65_6gen_out", 
"Area_22_3_66_7gen_out", "Area_22_4_67_7gen_out", "Area_22_5_68_6gen_out"}; 
 
String [] outlet = {"13_1_1_5gen_out", "13_2_2_5gen_out", "13_3_3_6gen_out", 
"13_4_4_6gen_out", "13_5_5_5gen_out", "13_6_6_6gen_out", "13_7_7_6gen_out", "14_1_8_5gen_out", 
"14_2_9_5gen_out", "14_3_10_6gen_out", "14_4_11_6gen_out", "14_5_12_6gen_out", 
"14_6_13_6gen_out", "15_1_14_6gen_out", "15_2_15_6gen_out", "15_3_16_7gen_out", 




"15_8_21_6gen_out", "15_9_22_5gen_out", "16_1_23_6gen_out", "16_2_24_7gen_out", 
"16_3_25_7gen_out", "16_4_26_6gen_out", "16_5_27_6gen_out", "16_6_28_6gen_out", 
"16_7_29_5gen_out", "16_8_30_6gen_out", "17_1_31_6gen_out", "17_2_32_6gen_out", 
"17_3_33_7gen_out", "17_4_34_6gen_out", "17_5_35_7gen_out", "18_1_36_7gen_out", 
"18_2_37_7gen_out", "18_3_38_7gen_out", "18_4_39_6gen_out", "18_5_40_7gen_out", 
"18_6_41_7gen_out", "18_7_42_7gen_out", "19_1_43_6gen_out", "19_2_44_7gen_out", 
"19_3_45_7gen_out", "19_4_46_6gen_out", "19_5_47_6gen_out", "19_6_48_6gen_out", 
"19_7_49_6gen_out", "19_8_50_6gen_out", "19_9_51_6gen_out", "20_1_52_6gen_out", 
"20_2_53_6gen_out", "20_3_54_6gen_out", "20_4_55_6gen_out", "21_1_56_6gen_out", 
"21_2_57_6gen_out", "21_3_58_6gen_out", "21_4_59_6gen_out", "21_5_60_6gen_out", 
"21_6_61_6gen_out", "21_7_62_6gen_out", "21_8_63_6gen_out", "22_1_64_6gen_out", 
"22_2_65_6gen_out", "22_3_66_7gen_out", "22_4_67_7gen_out", "22_5_68_6gen_out"}; 
  
String fileResults = "/home/elcner/D7GU/D7GU15_results.sim"; 
  
//************** KONEC NASTAVENI **************** 
  
for (int i = 0; i < pocetKroku; i++) { 
  plice.getSimulationIterator().step(1); 
  for (int j = 0; j < generace.length; j++) { 
    prepocitejOP(plice, generace[j], MF_outlet[j], Sum_outlet[j], outlet[j]); 







private void prepocitejOP(Simulation plice, int generace, String massFlowReport, String 
sCFDReport, String boundary) { 
     
  MassFlowReport massFlow5gen_report =  
    ((MassFlowReport) plice.getReportManager().getReport(massFlowReport));  
 
  SumReport sCFD_report =  
    ((SumReport) plice.getReportManager().getReport(sCFDReport));  
 
  double massFlow5gen = massFlow5gen_report.getReportMonitorValue();  
  double sCFD = sCFD_report.getReportMonitorValue(); 
  double density = 1.18415; 
  double mu = 0.0000185508; 
  double C = 0.65; 
 
  double volumeFlowCFD = massFlow5gen / density; 
  double velocityCFD = volumeFlowCFD / sCFD; 
   
  double [] velocity = new double[24];  
  double [] pressure = new double[24];  
  double [] Sgen = new double[24];  
  double [] Lgen = new double[24];  
 
  for(int i = 0; i < 24; i++){ 
    velocity[i] = 0; 
    pressure[i] = 0; 
    Sgen[i] = 0; 
    Lgen[i] = 0; 
  } 
 
  velocity[generace - 1] = velocityCFD; 
  Sgen[generace - 1] = sCFD; 
   
  for(int i = generace; i < 24; i++) { 
    Sgen[i] = Math.PI * Math.pow((0.013 / 2) * Math.exp(-0.293 * i + 0.00624 * i * i), 2); 
    Lgen[i] = 0.025 * Math.exp(-0.17 * i);  
  } 
   
  for(int i = generace; i < 16; i++) {  
    velocity[i] = velocity[i - 1] * Sgen[i - 1] / (2 * Sgen[i]); 
    pressure[i] = (128 * mu * Lgen[i] * Sgen[i] * velocity[i]) / (Math.PI * 
      Math.pow(Math.sqrt( 4 * Sgen[i] / Math.PI), 4)) + (density / (2 * C * C)) * ((1 / 
      (Sgen[i + 1] * Sgen[i + 1])) - (1 / (Sgen[i] * Sgen[i]))) * Math.pow(Sgen[i] *  
      velocity[i], 2);                                
  } 
 
  double pressureCFD = 0; 
   




    pressureCFD = pressureCFD + pressure[i]; 
  } 
  Region region_0 =  
    plice.getRegionManager().getRegion("Body 1"); 
     
  Boundary boundary_0 =  
    region_0.getBoundaryManager().getBoundary(boundary);  
  StaticPressureProfile staticPressureProfile_0 =  
    boundary_0.getValues().get(StaticPressureProfile.class);                
  staticPressureProfile_0.getMethod(ConstantScalarProfileMethod.class).getQuantity(). 
    setValue(pressureCFD); 
 } 
} 
------------------------------------------------KONEC PROGRAMU------------------------------------------------- 
